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L’épilepsie est une des maladies du système nerveux central qui demeure sans solution 
efficace malgré les progrès technologiques impressionnants dans le domaine biomédical. En 
effet, environ 15% des patients souffrants de cette maladie sont réfractaires à tout médicament ou 
autre solution médicale. De nos jours, le traitement d’épilepsie, chez les patients réfractaires, 
consiste à stimuler électriquement la région du cerveau provoquant les foyers épileptiques. De 
plus, des travaux de recherche sont en cours pour examiner les résultats d’injection des 
médicaments ou de refroidissement de régions épileptiques.  
 
Nous proposons dans ce mémoire une solution basée sur une micropompe automatisée et 
miniaturisée permettant d’empêcher le foyer épileptique de se déclarer et se propager en injectant 
des débits précis des médicaments à l’endroit de détection du foyer juste au moment de sa 
naissance. La micropompe choisie est basée sur un mécanisme qui génère un champ magnétique 
à l’aide d’une microbobine intégrée. Cette micropompe sert à manipuler un diaphragme intégré 
pour déplacer les médicaments à injecter. La membrane de la micropompe en question est 
fabriquée par polydiméthylsiloxane (PDMS) qui vibre à une fréquence variant entre 85 et 175 Hz. 
La micropompe permet de livrer un débit de 2.9 ml/min et est activée par un circuit de détection 
de crises épileptiques. 
Quant à l’interface électronique, elle regroupe un microcontrôleur, quelques circuits 
logiques simples et un convertisseur numérique – analogique (CNA) qui servent à contrôler et 
commander le courant alimentant la microbobine faisant partie de la micropompe. 
Le déclenchement de la micropompe proposée a été validé, en partie, à l'aide 
d'enregistrements d’électroencéphalogrammes intracorticaux (icEEG) des patients atteints 
d'épilepsies. Les résultats obtenus ont confirmé l’opération de l’injection précise des 
médicaments. Notre système, destiné à être implantable, se caractérise également par la réduction 
de la consommation d’énergie dans sa mise en œuvre.  
Nous avons réalisé à ce sujet des circuits donnant lieu à des bonnes performances en 
terme d’économie d’énergie, comparé à un autre type de micropompes piézoélectriques du 
commerce que nous avons examiné dans ce projet dont la consommation est de l’ordre de 70 mA 
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Approximately 15% of patients with partial epilepsy are neither drug responsive nor good 
candidate for surgery. There has been growing interest in neuro-responsive intracerebral local 
treatment of seizures such as focal drug delivery, focal cooling, or electrical stimulation.  
 
The latter requires an effective seizure-detection system and an intracortical stimulator. In 
this project, we present an automated miniaturized micropump that provides precise drug flow 
rate in order to control epileptic seizure. 
 
The implantable responsive drug delivery system proposed by Polystim team was validated 
using intracortical Electroencephalogram (icEEG) recordings from patients with refractory 
epilepsy. In this project, the proposed micropump is based on electromagnetic mechanism that is 
generated through microcoil and deflects a diaphragm fabricated using a polydimethysiloxane 
(PDMS), by supplying precise amount of current using a digital-to-analog convertor (DAC).  
 
The device delivers simultaneous focal drug to suppress the seizure following its onset 
detection by a dedicated microelectronic interface. The PDMS based membrane is driven under a 
range of an actuating frequency between 85 and 175 Hz. It provides a flow rate of 2.9 ml/min 
when all the inputs of the DAC are high and the operation frequency is 143 Hz. 
 
The feedback controller and the micropump are activated for a given duration (2, 4, 8, 16 
seconds) on response to seizure detections, but they remain in sleep mode for the rest of time. 
The experimental results demonstrated the detection accuracy of proposed implantable 
responsive drug delivery systems.  
 
The implemented control circuit provides a good performance in term of power 
consumption, comparing with another piezoelectric micropump we previously used in our 
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Durant les dernières décennies, le domaine de la santé a connu d'énormes progrès. 
Employant des techniques de diagnostique avancées et épaulées par une industrie pharmaceutique 
de pointe. En effet, la médecine du XXIe siècle permet actuellement de prescrire des traitements 
pour des maladies chroniques jadis classées intraitables.  
 
Cependant les traitements actuels pour ces maladies provoquent encore chez certaines 
personnes des effets indésirables. Ces effets secondaires peuvent perturber le déroulement normal 
de la vie du malade et constituer  une source de préoccupation pour lui comme pour les médecins 
traitants. 
 
L'épilepsie est l'un de ces maladies fastidieuses à traiter. C'est une pathologie du système 
nerveux central provoquée par des décharges électriques anormales survenant soudainement dans 
l’encéphale. Quand elle se manifeste, cette complication crée un orage électrique dans le cerveau 
causant la perte de connaissance de la personne atteinte. Malheureusement de nombreux patients 
souffrant d'épilepsie partielle restent des candidats non éligibles à une chirurgie de résection des 
tissus épileptogènes. D'autres traitements comme la stimulation électrique cérébrale ou l'injection 
de médicaments permettent d'améliorer la situation du patient en tentant d'arrêter la crise 
épileptique dès son apparition. Toutefois, ces solutions demeurent peu efficaces vues qu’elles ne 
peuvent être directement appliquées sur la zone épileptogène qui se situe dans une zone difficile 
d’accès du cerveau. 
 
Réaliser des injections quotidiennes dans divers endroits du cerveau, et en particulier sur le 
foyer de la crise serait idéal pour l’inhiber dès sa parition. Cependant l’opération en elle-même 
reste non évidente avec les moyens classiques d’injection. Elle pourrait laisser des séquelles 
cérébrales graves, si le médium d’injection (l’aiguille), la dose prescrite ou le lieu d’injection et 
sa profondeur sont compromis. 
 
Avec les progrès réalisés dans le domaine des matériaux, du biomédical, de la 
mécatronique et de la microélectronique, il est possible d’envisager la mise en place d’un système 
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implantable miniature, biocompatible et intelligent, capable de délivrer avec une précision 
chirurgicale la dose requise de remède directement dans le foyer de la crise. Placé directement sur 
la dura, un tel dispositif permettrait de détecter et arrêter la crise efficacement dès sa naissance. Il 
pourrait aussi offrir aux médecins la possibilité de superviser certaines grandeurs physiques inter-
crâniennes et de reprogrammer à tout moment la dose optimale de médicament requis au patient. 
 
Dans ce mémoire de maitrise, nous nous intéressons à mettre en œuvre un dispositif 
médical permettant de satisfaire les besoins énumérés ci-haut. La contribution consiste en la 
conception et la réalisation d’un système d’injection automatique des médicaments chez les 
patients épileptiques. Le système en question est basé sur la micropompe électromagnétique 
paramétrable sans fil qui démarre automatiquement quand une crise d’épilepsie est détectée. Le 
système est capable de se mettre en veille pour maximiser son autonomie. En effet certains 
membres de l’équipe de recherche Polystim ont pu aboutir avec succès à un circuit de détection 
de crise fonctionnel. Nous avons exploité ce circuit pour concevoir et réaliser un prototype du 
système d’injection de médicaments souhaité.  
 
Le système que nous proposons, gère la consommation de puissance intelligemment pour 
optimiser la durée de son autonomie. Il emploie un nombre minime de composants électroniques 
pour maximiser sa sureté de fonctionnement, et intègre un circuit intelligent communiquant pour 
augmenter sa flexibilité.  Le prototype a été testé avec succès et les résultats sont encourageants. 
 
La conception, la réalisation et l’expérimentation ont été rapportées dans ce mémoire. Nous 
présentons dans un premier chapitre l'épilepsie, ses causes et les méthodes de son traitement 
actuellement employées.  
 
Dans le deuxième chapitre, nous survolons les différents types de microsystèmes de 
pompage et nous y exposons une revue de la littérature portant sur les techniques de traitement 
utilisées actuellement pour injecter des médicaments.  
 
Dans le troisième chapitre, nous présentons la conception du système proposé et son 
fonctionnement ainsi que les modules utilisés. Les vérifications du système implémenté sont 









Environ 50 millions de personnes dans le monde dont à peu près 4 millions en Amérique du 
Nord seulement souffrent d’épilepsie [1]. Les traitements conventionnels sont divisés en trois 
catégories: chirurgie pour extraire les tissus touchés, médicaments oraux ou stimulation 
électrique. Nombreux patients souffrant d'épilepsie restent des candidats non-éligibles à une 
chirurgie impliquant une résection du tissu épileptogène pour les aider à guérir. Les traitements 
alternatifs, tels que la stimulation cérébrale et les traitements médicamenteux, peuvent améliorer 
la situation des patients en tentant d’arrêter une crise épileptique déclarée dès son apparition. 
 
Malheureusement, les nombreuses études réalisées dans le but de fournir le traitement 
requis aux patients épileptiques demeurent peu efficaces [1]. La stimulation électrique peut 
provoquer des dégâts dans le cerveau. Les médicaments quant à eux, peuvent entrainer des 
étourdissements chez les patients pendant de périodes variables. Dans ce qui suit, nous donnons 
un aperçu sur la maladie d’épilepsie, suivit par les diverses solutions possibles pour aider ces 
patients. 
 
1.2 Aperçu sur l’épilepsie 
1.2.1 Classification et symptômes 
 
        Cette manifestation neurologique causée par des décharges électriques dans le cerveau 
humain provoque des crises intermittentes qui mènent les patients à un état de perte de 
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connaissance et de la convulsion. Les crises épileptiques sont classifiées normalement en deux 
catégories: les crises généralisées et les crises focales. 
 
         Les crises focales peuvent être définies comme des crises partielles provenant des secteurs 
limités du cortex cérébral. Ces crises sont localisées dans une seule région et n’affectent pas les 
autres parties saines du cerveau. Si la crise est localisée dans un seul hémisphère cérébral, elle 
n’affecte que certaines parties du corps et le patient ne perd pas totalement la connaissance, mais 
la crise peut causer des sensations non désirables.  
 
         L’autre catégorie de l’épilepsie est caractérisée par une activité neurologique anormale. Une 
crise dans ce cas peut commencer parfois comme une crise focale et se propager sur l’ensemble 
du cerveau. Les décharges électriques résultantes peuvent atteindre les deux hémisphères 
provoquant ainsi une perte de connaissance, des convulsions musculaires et des chutes.  
 
                                       En général, l’épilepsie peut durer toute la vie, mais certains patients peuvent guérir s’ils 
reçoivent de façon continue des soins médicaux appropriés pouvant remédier aux crises 
d’épilepsies. 
 
1.2.2 Causes et conséquences de l’épilepsie 
 
   Les convulsions musculaires et les troubles sensoriels causés par les décharges excessives 
des neurones cérébraux sont dues à une lésion cérébrale représentée par une malformation 
congénitale ou cérébrale. Aussi, ils peuvent être provoqués par un accident vasculaire cérébral, 
un traumatisme crânien, une malformation vasculaire, une infection du cerveau, des tumeurs 
cérébrales ou des troubles génétiques. Le pourcentage d’affectation de cette maladie est différent 
d’une cause à une autre [2]. 
 
         De plus, la perte d’attention et la convulsion musculaire peuvent provoquer des blessures 
corporelles si le patient perd le contrôle de ses mouvements en raison des effets secondaires et 




          En effet, certaines crises épileptiques prolongées peuvent nécessiter une aide d’urgence car 
le patient peut manquer d’oxygène dans certaines parties du cerveau. On rencontre également 
quelques cas de crises mortelles causant l’arrêt de la respiration et déformant le rythme cardiaque. 
 
1.2.3 Moyens de traitement des crises épileptiques 
 
Plusieurs personnes souffrant d'épilepsie ne sont pas des candidats éligibles pour la 
chirurgie impliquant une résection des tissus épileptogènes comme type de traitement. Les 
traitements alternatifs tels que la stimulation électrique et le traitement par des médicaments 
peuvent améliorer l’état d’un patient en essayant d'arrêter une crise mais ces solutions restent 
inefficaces [1, 3, 4]. 
 
La stimulation électrique peut provoquer des dommages dans le cerveau si elle n’est pas 
bien contrôlée et les médicaments mettent le patient dans un état d’inconscience pendant un 
certain temps [1, 3]. Face à cela, les récentes recherches se sont concentrées sur la détection des 
crises épileptiques à partir des signaux électroencéphalographiques intracérébrales.  
 
La plupart des crises épileptiques sont généralement traitées par l’usage des médicaments 
antiépileptiques. Les médicaments antiépileptiques classiques utilisés comme le Phénobarbital et 
les benzodiazépines sont des anticonvulsivants. De nouveaux médicaments sont ajoutés comme 
le diazépam, le topiramate et la gabapentine [5].  
 
Malheureusement, la plupart de ces médicaments ont des effets secondaires et indésirables 
sur les patients, comme l’état d’inconscience, le trouble de la mémoire et de la fatigue, tandis 
qu’il existe une résistance aux médicaments chez nombreux autres patients. Les médicaments 
antiépileptiques constituent aujourd’hui le principal mode du traitement. On enregistre cependant 
des effets secondaires sur le système nerveux des patients. En outre, la majorité des malades y 
sont réfractaires et présentent une résistance contre ces médicaments antiépileptiques.  
 
Un autre procédé serait toutefois utilisable, en déterminant dans un premier temps la zone 
où les crises débutent chez les personnes souffrant d'épilepsie focale et par la suite procéder à une 
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résection de la région du cortex cérébrale où les décharges épileptiques sont produites. Ceci aurait 
pour conséquence immédiate d’éviter chez les patients la propagation des crises aux autres parties 
du cerveau [1]. 
La réussite de ce type d’opération dépend de la localisation exacte de la zone épileptogène 
et de sa résection complète. Le problème réside malheureusement chez certains patients souffrant 
d'épilepsie multifocale, ou d’épilepsie focale profonde touchant les zones éloquentes et critiques 
du cerveau. Une chirurgie du cerveau avec résection du tissu épileptogène chez ces candidats 
comporterait alors trop de risques. 
 
Malheureusement, cette solution provoque des dégâts si les zones des crises sont localisées 
dans les parties éloquentes (langages, mémoires, visuelles) du cerveau qui ne peuvent pas être 
réséquées sans risque de séquelles permanentes [1,3]. 
 
D’autres méthodes de traitement pourraient être préconisées chez les patients épileptiques 
rencontrant des problèmes de pharmaco-résistance envers les médicaments antiépileptiques et ne 
pouvant subir une résection chirurgicale. La stimulation électrique et plus particulièrement celle 
du nerf vague est l’une des voies récemment explorées afin de mieux traiter les crises.  
 
Durant les deux dernières décennies, une véritable révolution a eu lieu dans le domaine des 
dispositifs médicaux intelligents. C’est ce qu’on retrouve avec le développement des 
neurostimulateurs, capables de générer une série d’impulsions électriques pour traiter l’épilepsie. 
 
Dérivable pour de multiples utilisations, les dispositifs implantables s’utilise aujourd’hui 
dans le traitement de maladies permanentes telles le parkinson (Deep Brain Stimulation (DBS)), 
l’incontinence (AMS 800), les maladies cardiaques (Pacemaker) et encore l’épilepsie (Vagus 
Nerve Simulation(VNS)). Dans le cadre de l’épilepsie, le dispositif intelligent (VNS) est implanté 
sous la peau dans la zone gauche de la poitrine, et transmet de faibles impulsions électriques 
intermittentes au cerveau par stimulation du nerf vague gauche situé dans le cou. Cette méthode 
est approuvée par la FDA [1, 4, 6].  
 
Chaque dispositif est programmé individuellement pour le patient et les recherches ont 
démontré que la stimulation du nerf vague peut réduire la fréquence des crises épileptiques. Les 
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résultats montrent que seulement 30 à 40% des patients présentent une diminution significative 
de la fréquence des crises.  
 
 
1.3 Les systèmes microélectromécaniques 
 
La miniaturisation est importante, puisqu’elle permet la réalisation de systèmes petits, 
légers, rapides et généralement plus précis. Ces caractéristiques sont obtenues en utilisant des 
procédés de microfabrication, ce qui rend le microsystème résultant plus fiable avec un 
rendement plus élevé. Pour arriver à faire des systèmes implantables, une fabrication 
microtechnologique est nécessaire pour achever ce but.   
 
Les systèmes microélectromécaniques (Microelectromechanical system, MEMS) sont, 
comme leur nom l’indique, des microsystèmes mécaniques qui utilisent la tension électrique 
comme une source d’énergie (à l’échelle micrométrique). Selon l’application, cette énergie 
diffère d’un système à un autre et joue un rôle d’actionnement. Les MEMS sont très utilisés dans 
différents domaines technologiques, comme le domaine biomédical, industriel, les 
télécommunications et autres. 
 
Basé sur les procédés de fabrication exploités dans la mise en œuvre entre autres, les 
circuits intégrés et les MEMS sont fabriqués à partir de silicium, de polysilicium dopé, de métaux 
déposés et des diélectriques sous forme de résines et d’oxyde. En bref, un MEMS est une 
micromachine fabriquée dans un substrat de silicium. Son implémentation fait appel à des 
méthodes de gravure du silicium et de dépôt de matériaux telles que les gravures liquides 
profondes, les gravures sèches au plasma (DRIE), ou encore la déposition de matériaux par dépôt 
chimique en phase vapeur (CVD) ou par dépôt chimique en phase vapeur assisté par plasma 
(PECVD). 
 
Pour obtenir les caractéristiques désirées, il faut concevoir et fabriquer ces systèmes selon 
les spécifications électriques et mécaniques voulues. De plus, la fabrication nécessite des 
masques qui serviront à transférer les patrons vers un substrat de silicium. Ce processus est très 
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sensible. Les patrons sont établis à l’échelle micro et nanométrique. Puis on passe à l’étape de 
fabrication en utilisant la photolithographie, autrement dit un processus de gravure et de dépôt de 
métal afin d’obtenir le système final. Le dépôt de la résine dans la fabrication est nécessaire, 
puisque le silicium et la résine comportent des propriétés électromécaniques intéressantes. 
 
Sous l’application d’une forte différence de potentiel, le silicium se déforme. Il est 
également possible d’obtenir des déformations de même valeur à l’aide d’un matériau 
piézoélectrique, qui se déforme en fonction de la tension appliquée. 
 
1.4 Les micropompes 
 
Les maladies chroniques font appel aux systèmes implantables miniaturisés. Une de ces 
méthodes du traitement consiste à utiliser une micropompe pour injecter les médicaments. Cette 
micropompe fait partie principale de ces systèmes d’injection. 
 
Plusieurs travaux concernant les micropompes ont été réalisés et divers articles 
correspondants publiés [7-30]. Grâce à une interface électronique de contrôle, les micropompes 
deviennent de plus en plus flexibles et permettent le transit de fluides à travers des canaux de 
faibles dimensions. Cette opération est généralement actionnée par une commande extérieure 
(électrique, électromagnétique ou piézoélectrique). Ces micropompes couvrent de nombreux 
domaines d’applications. À l’échelle microscopique, elles peuvent être fabriquées par des MEMS 
dans le domaine biomédical servant à l’injection de médicaments. Les critères de conception 
d’une micropompe implantable sont :  
 
- Les petites dimensions; 
 
- La biocompatibilité; 
 
- Un déplacement suffisant pour atteindre les débits souhaités et précis; 
 
- Une pression de pompage suffisante pour déplacer les médicaments; 
 




- Un fonctionnement sûr pendant une période prolongée.  
 
Grâce aux nombreuses études faites sur les micropompes basées sur des MEMS, leur taille 
a été miniaturisée (l'échelle des canaux est de l'ordre des quelques dizaines ou des centaines des 
micromètres) et le contrôle et la génération des quantités minimes de fluides ont été grandement 
facilités. 
 
Dans le domaine biomédical, ces micropompes sont utilisées dans les systèmes d’injection 
des médicaments à usage unique ou dans les microsystèmes chimiques d’analyse. Elles sont aussi 
employées dans les systèmes chimiques microfluidiques et présentent beaucoup d’avantages : 
 
- Réduction d'intervention manuelle; 
 
- Réduction des quantités d’échantillons; 
 
- Réduction de la consommation de réactifs; 
 
- Amélioration de la qualité des expériences; 
 
- Réduction du temps d'analyse; 
 
- Réduction du coût de nombreux processus standards. 
 
Dans les systèmes de libération de médicaments, l’emploi de micropompe offre beaucoup 
d’avantages pour des patients atteints de maladies chroniques. De plus, grâce à une 
automatisation du pompage, ces dispositifs permettent de réduire les douleurs et assurent 
l’injection des médicaments vers la cible avec une grande précision et fiabilité. 
 
 
La première micropompe MEMS a été d’abord développée dans les années 1980 
(micropompe de Smith en 1984) [7, 8, 9]. C’était un système péristaltique (c’est un type de 
micropompes à déplacements positifs) sur silicium, dont le rôle était de contrôler l’injection de 




1.4.1 Structure d’une micropompe 
 
Une micropompe est divisée en quatre parties (Figure 1.1): 
- La chambre de transition des médicaments; 
- Les microvalves unidirectionnelles, telle que la valve d’entrée (reliée à un 
réservoir extérieur des médicaments); 
 
- Le circuit de contrôle; 
 
- L’actionneur. 
La conception d’une micropompe est tributaire de l’application souhaitée. Pour cela il faut 
définir : 
 





















































- L’actionneur qui correspond le mieux pour atteindre les performances désirées; 
 
- Le type de microvalves à employer. 
 
1.4.2 Les paramètres d’une micropompe 
 
Les performances d'une micropompe dépendent de son principe de fonctionnement. Une 
micropompe est principalement caractérisée par les paramètres suivants [10]: 
 
- Le débit maximal représenté par Qmax (obtenu en l'absence de contre-pression); 
 
- La contre-pression représentée par Pmax (La contre-pression s'oppose au travail 
effectué par la pompe). le débit devient nul pour un maximum de contre-pression; 
 
- Les fréquences de fonctionnement (celles des micropompes à membranes 
seulement); 
 
- La fréquence de résonance; 
 
- La puissance requise pour activer la pompe, cette puissance peut être exprimée 
comme suit : 
 
             (1.1) 
 
où Q est le taux du volume de l'écoulement et P est la différence de la pression produite par la 
pompe; 
- L'efficacité de la pompe (pompe) peut être exprimée comme suit: 
 
 
     
 
      
           
 (1.2) 
 




- De nombreux facteurs peuvent affecter le rendement de la pompe comme les 
pertes par frottement (rendement mécanique), la fuite du liquide, les pertes qui 
sont dues à la construction imparfaite (présence de bulles), etc. 
 
 
1.4.3 Catégories des micropompes 
 
La miniaturisation et la biocompatibilité des matériaux sont les critères essentiels dans la 
conception d'une micropompe destinée pour un dispositif médical implantable. Généralement, il 
existe deux catégories de micropompes [11, 12]: mécaniques ou non-mécaniques.  
 
Le diagramme de la figure 1.2 illustre les 3 types de micropompes mécaniques: (1) rotatif; 
(2) réciproque et (3) apériodique. Le premier type présente des micropompes à rotor unique ou 
 
 






















multiple. Le deuxième comprend des micropompes avec piston ou diaphragme. Tandis que le 
troisième type présente les micropompes à perfusion (en exerçant une pression positive). 
 
Dans les micropompes mécaniques, les actionneurs peuvent être électriques, magnétiques 
ou thermiques. L’actionneur représente la partie la plus importante d’une micropompe et le choix 
d’actionneur définit la performance et la consommation de la micropompe, car chaque actionneur 
a besoin d’une source d’énergie et a un temps de réponse. La littérature ne définit pas 
suffisamment quel est le meilleur actionneur à utiliser, chacun possédant ses avantages et ses 
inconvénients.  
 
La micropompe employant un actionneur électrique a une faible consommation d'énergie, 
mais requiert une tension élevée que celle d’un actionneur magnétique. De plus, l’actionneur 
magnétique a une déviation plus grande que la membrane (diaphragme) et une réponse plus 
rapide. 
 
Les micropompes mécaniques utilisent une force périodique produite par un actionneur 
externe. Cet actionneur externe est utilisé pour convertir l'énergie absorbée en une énergie 
mécanique [11, 12]. L'énergie absorbée est donc convertie en force appliquée sur le diaphragme 
de la micropompe. Cette énergie peut être une énergie électrique, magnétique, thermique ou 
optique. À cause de cette force d'actionnement, le diaphragme (membrane) change le volume du 
récipient de fluide. Le changement de volume résultant de cette action produit une pression 
directe augmentée jusqu'à la valeur requise pour déplacer le fluide à travers des microvalves et 
dans la ligne de sortie. 
 
Par ailleurs, les micropompes non-mécaniques n'ont pas besoin d’actionneur pour déplacer 
les fluides. Le diagramme de la figure 1.3 illustre les types de micropompes non-mécaniques 
(micropompes continues): (1) les micropompes à centrifuge; (2) électrohydrodynamique (EHD); 
(3) magnétohydrodynamiques (MHD); (4) les micropompes acoustiques et (5) les micropompes 
électroosmotiques (EO) qui sont basées sur les interactions entre le fluide et un champ 




Figure 1.3: Les différents types de micropompes non – mécaniques. 
 
 
La plupart des micropompes non-mécaniques ont un long temps de réponse. D’autre part, 
leur débit n’est pas élevé et n’atteint pas parfois le 10 l/min [13]. Par contre, ce faible débit 
convient davantage au dosage précis des fluides.  
 
En bref, comme il a été mentionné ci-dessus, les pompes non-mécaniques offrent des débits 
beaucoup plus stables et précis que les pompes mécaniques, mais ne sont pas adaptés à la 
manipulation des liquides à forte viscosité [7, 11, 12]. 
 
Autres micropompes comme les électrochimiques, électrophorétiques, et électrocinétiques 
ont été développées. Dans la même catégorie, on peut également citer la pompe acoustique qui 
génère des flux à travers des effets des ondes sonores. L’énergie est appliquée en continu pour 
favoriser la vitesse des fluides.  
 
Les micropompes précédemment mentionnées n’ont pas besoin de membranes d’actuations 
pour acheminer les fluides d'un site à un autre. Ces micropompes présentent toutefois un 
inconvénient, puisqu’elles sont limitées par leur mécanisme et par leurs matériaux à des fluides 
























1.5 Les actionneurs 
 
Il existe différents types d’actionneurs. Chacun correspond à une micropompe donnée. 
Chaque type d’actionneur présente des caractéristiques différentes en terme de volume 
d’injection suivant le déplacement du diaphragme, le temps de réponse, la consommation 
d’énergie et la tension d’entrée appliquée.  
 
Généralement, les actionneurs se trouvent facilement ou ils sont faciles à construire. Mais 
le choix d’un actionneur convenable dépend de la spécificité de l’application. Cela signifie qu’il 
faut absolument trouver un compromis entre la taille, le débit, la force, le déplacement et la 
consommation de l’énergie. La figure 1.4 présente les différents actionneurs trouvés dans la 
littérature [12, 14]. 
 
































Figure 1.4: Types d’actionneurs. 
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1.5.1 Actionneur magnétique 
 
Une bobine est alimentée pour générer un champ électromagnétique visant à repousser ou 
attirer un aimant permanent collé sur une membrane (diaphragme). Les forces attractives ou 
répulsives générées sont adjacentes au conducteur et sont proportionnelles au courant appliqué 
dans la bobine (Figure 1.5).  
 
Nous pouvons déduire la force magnétique (Fm) entre un fil de longueur (dl) traversé par un 
courant et un aimant permanent (induction magnétique) par l’équation (1.3). 
                 (1.3) 
 
 


















Figure 1.5: Micropompe à un actionneur électromagnétique: (a) état initial (le courant est nul); 
(b) déflexion de la membrane vers le haut (aspiration du liquide) et (c) déflexion de la membrane 
vers le bas (pompage). 
17 
 
Cet actionneur électromagnétique a une efficacité élevée (temps de réponse court) lors de la 
conversion de l’énergie électromagnétique en un mouvement mécanique. Les avantages de 
l'actionneur électromagnétique sont la forte déflexion du diaphragme et la possibilité d’atteindre 
de hautes fréquences de vibration, donc grande quantité de liquide. Vu que les champs 
électromagnétiques apparaissent et disparaissent rapidement, ces dispositifs permettent de 
fonctionner à des vitesses très rapides [10, 14]. 
 
1.5.2 Actionneur magnétostrictif 
 
Un autre type d’actionneurs magnétiques a pour principe la magnétostriction qui est induite 
par un champ magnétique extérieur. Ce type d’actionneur est composé des matériaux spécifiques 
(ferromagnétiques) qui se déforment sous l’effet d’un champ magnétique sans application d’un 
courant au contraire d’un actionneur électromagnétique. Les matériaux magnétostrictifs sont 
utilisés dans les capteurs de champ magnétique, dans les mémoires magnétiques et dans les 
applications à déplacement magnétique. L’inconvénient de ces matériaux magnétostrictifs est que 
les déformations sont faibles [7]. 
 
1.5.3 Actionneur électrostatique 
 
Le fonctionnement de l’actionneur électrostatique est basé sur la force d'attraction entre les 
charges qui ont lieu entre deux plaques parallèles, dont l'une corresponde à une électrode fixe et 
l'autre à une électrode mobile (Figure 1.6). Lorsqu’une tension électrique est appliquée aux 
bornes de ces deux plaques, la force électrostatique (Fe) résultante provoque le déplacement de 
membrane de la micropompe. Cette force est donnée par : 
 
    
 
 
    
  (1.4) 
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où  ε0  est la permittivité de l'espace libre, E est le champ électrique appliqué et A est la surface 
entre les deux plaques parallèles. Lorsque la tension électrique d'actionnement serait diminuée, la 
membrane revient à sa position initiale.  
 
Les principaux avantages de micropompes électrostatiques sont :  
 
- Une faible consommation d'énergie. 
 
- Un temps de réponse court comparé aux autres types de micropompes. 
 











Figure 1.6: Fonctionnement d’une micropompe à actionneur électrique: (a) état initial (la tension 
est nulle); (b) déflexion de la membrane vers le haut (aspiration du liquide) et (c) déflexion de la 





1.5.4 Actionneur piézoélectrique 
 
Le principe de cet actionneur est basé sur l’application d’un champ électrique sur un cristal 
piézoélectrique (Figure 1.7). L'effet piézoélectrique (effet électrostrictif) est lié au couplage qui 
existe entre la déformation mécanique et celui de la polarisation électrique.  
 
Dans le concept de l’actionneur piézoélectrique, l'idée de base est de convertir l’effort 
transversal piézoélectrique à un déplacement perpendiculaire. La fabrication des actionneurs 
piézoélectriques intégrés dans les microsystèmes à base de silicium (Si) requiert le dépôt d'une 
couche mince supplémentaire de matériau piézoélectrique sur le silicium.  
 
Ce processus, étant relativement complexe. Cela explique pourquoi la plupart des 
micropompes à base de Si se manifestent généralement en un disque piézoélectrique collé sur le 









Figure 1.7: Micropompe à un actionneur piézoélectrique : (a) état initial; (b) application d’un 
champ électrique cause une déflexion de la membrane vers le haut (aspiration du liquide); (c) et 
(d) la tension est éliminée cause une déflexion de la membrane vers le bas (pompage). 
20 
 
La réponse de ces microactionneurs est très rapide. Ils opèrent avec une force et une vitesse 
élevées. La déflexion dépend de la tension électrique élevée. Le diaphragme revient ensuite à sa 
position initiale lorsque la tension est éliminée.  
 
1.5.5 Actionneur thermique 
 
Cet actionneur est affecté par le changement de la température. Différents types sont 
utilisés: L’actionneur bimétallique, les alliages à mémoire de forme et l’actionneur pneumatique. 
L’actionneur bimétallique est obtenu par des changements de la température de deux matériaux 
collés ensemble et ayant un coefficient de dilatation thermique différent. L’actionneur 
pneumatique, quant à lui, est obtenu en utilisant une source externe d’air comprimé (sous 
pression).  
Dans le cas thermopneumatique, c'est l’expansion du volume d'un fluide qui est utilisé 
comme actionneur. Le fluide peut être un liquide qui se transforme en un gaz, ou tout simplement 
un gaz qui se dilate lors du réchauffement (Figure 1.8). Le changement de la pression des liquides 
est exprimé par : 
 
          
  
 
  (1.5) 
 
où ΔP est la différence de la pression, ΔT la différence de la température, E le module de 
l’élasticité, β le coefficient de dilatation thermique et ΔV/V le pourcentage de la variation de 
volume. 
 
Pour finir, les alliages à mémoire de forme (AMF) et en particulier les alliages NiTi 
(Nitinol ou Nickel titanium) peuvent être utilisés pour produire une énergie de stockage très 
élevée. L’effet mémoire de forme repose sur l’existence d’une transformation de phase réversible 
de type martensitique thermo élastique entre un état structural haute température appelé austénite 













liquide ou du gaz 
 
Figure 1.8: Fonctionnement d’une micropompe à actionneur thermique: (a) état initial et (b) 
expansion du volume d'un fluide provoquant une aspiration du liquide vers l’intérieur. 
 
La performance et la consommation d’énergie dépend de la température environnante. Les 
déplacements importants ne sont réalisables qu’à des températures élevées. Le changement de la 
température peut être induit par l’utilisation d’un chauffage résistif opérant à faible voltage qui 
nécessite un système de refroidissement [11, 14].  
 
1.5.6 Actionneur optique 
 
La lumière peut être utilisée pour réaliser un déplacement. Elle peut être transformée 
directement ou indirectement en une déformation mécanique [14]. Ce signal optique excite par la 
génération des photons un actionneur en silicium qui modifie à son tour la pression  
électrostatique.  
 
Plusieurs micropompes ont été développées se servant des microactuations optiques. Parmi 
elles, une micropompe est activée par un rayon Laser. Cette lumière fournie est convertie en 
chaleur qui vaporise le liquide de la chambre de la micropompe et déplace le diaphragme. Elles 
démontrent, entre autre, un grand potentiel pour le transport du sang. 
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1.6 Les microvalves 
 
Pour contrôler la circulation des fluides de quelques microlitres dans de très petites 
canalisations, il faut construire une ou plusieurs chambres. Ces chambres jouent le rôle d’une 
phase de transition entre une entrée et une sortie et des microvalves y sont installées afin de 
contrôler la circulation du fluide. 
 
Les valves se divisent en deux types: passif et actif. La valve passive  fonctionne à l’aide 
d’un fluide en circulation qui l’ouvre et de la pression inverse qui la ferme. Quant à la valve 
active, elle est actionnée de l’extérieur. Par ailleurs, en utilisant la technique de la 
microfabrication d’une micropompe, il est possible de fabriquer ces deux types de microvalves 
(active et passive) en fonction des besoins et des performances désirées pour notre application. 
 
 
1.6.1 Les microvalves actives 
 
Les valves actives communément appelées valves bidirectionnelles intègrent des 
actionneurs électromagnétiques, électriques (piézoélectriques ou électrostatiques) ou thermiques. 
Elles sont intégrées dans les micropompes et sont faciles à contrôler.  
 
Le déplacement du diaphragme des valves piézoélectriques nécessite un actionneur qui est 
composé d’électrodes et des plaques piézoélectriques qui se mettent en mouvement lors de 
l’application d’une tension électrique. En exerçant une force électrostatique entre ses deux 
électrodes, l’actionneur électrostatique peut également être utilisé pour ouvrir et fermer ces 
valves actives [12, 15].    
 
Les valves actives qui opèrent en changeant la température du liquide déposé dans une 
chambre nécessitent des actionneurs thermo pneumatiques. L’échauffement de ce liquide se fait à 
l’aide d’une résistance. On arrive alors à augmenter la pression à l’intérieur de la chambre 
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contenant le liquide, ce qui déforme le diaphragme et les valves s’ouvrent et se ferment selon les 
pressions.    
 
Les valves actives qui fonctionnent en utilisant un actionneur magnétique opèrent grâce à 
l’application d’un courant dans une bobine extérieure permettant d’ouvrir et de fermer les orifices 
des valves. Ce type de valves présente de la souplesse et des performances élevées durant son 
fonctionnement. Malheureusement, elles montrent des signes de fatigues et d’usure pour les 
pièces mobiles, ce qui raccourcit leur durée de vie. De plus, leur coût est élevé en raison de la 
complexité de la fabrication [10, 11, 12]. 
 
1.6.2 Les valves passives 
 
Contrairement aux valves actives, les valves passives sont unidirectionnelles et opèrent 
sans actionneur extérieur. Elles sont contrôlées par les écoulements, ce qui ne nécessite pas 
l’utilisation d’énergie extérieure [16, 17].  
 
On distingue deux types des valves passives. Les valves passives fixes et les valves anti-
retour (clapet). Dans les valves anti-retour, il existe une pièce mécanique qui empêche 
l'écoulement de fluide dans le sens inverse. On trouve ces pièces sous plusieurs formes 
(diaphragme, clapet (anti-retour) et balle). 
 
Pour ce qui est des valves passives fixes, elles n’ont pas besoin de parties mobiles, car  la 
direction d’écoulement est le résultat de l’agencement des composants. Ces valves endurent les 
pressions élevées. Elles peuvent toutefois se rompre en raison de l’utilisation à longue terme. 
L’autre inconvénient majeur est qu’elles ont des problèmes de collage, en particulier celles qui 
ont une pression d’ouverture faible [16, 17]. 
 
L’inconvénient de ces deux types de valves réside au niveau du temps de réponse marqué 
par le temps de transition entre la fermeture et l’ouverture d’une valve. Cet inconvénient est 
négligé dans les micropompes sans valves (valveless micropump), comme l’accélérateur 
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magnétohydrodynamique qui met en mouvement le fluide grâce à une combinaison de deux 




Dans ce chapitre, nous avons brièvement présenté l’épilepsie, ses causes et les méthodes de 
traitement. Nous avons également exposé un aperçu des systèmes microélectromécaniques 
(MEMS) et avant examiné les différentes catégories des micropompes. 
 
Ces informations sont nécessaires pour faciliter la compréhension des travaux de conception 

















CHAPITRE 2  
                           




Les dispositifs biomédicaux ayant fait l’objet d’outils pour traiter l'épilepsie focale [1, 4, 
18] se divisent en trois catégories de traitements: (1) stimulation électrique; (2) par 
refroidissement ou (3) par injection de médicaments. Ces outils ont été proposés pour arrêter les 
crises dès leur naissance, ce qui empêche leur manifestation.  
 
Il existe deux types de systèmes d’injection de médicaments: le premier en boucle ouverte 
et l’autre en boucle fermée. Le système en boucle ouverte injecte des doses prédéfinies 
périodiquement et il a montré un manque d'efficacité dans le traitement pour la grande majorité  
des patients [18]. En boucle fermée, l’injection des traitements sur la zone épileptogène est 
évidement reliée à la réponse de la détection de la crise. Le système en boucle fermée présente 
plus d’avantages que celui en boucle ouverte [19], mais il requiert de circuits plus complexes. 
L'efficacité des traitements peut être améliorée en utilisant une micropompe, tout en permettant 
une diminution importante des effets secondaires. 
 
Nous présentons dans ce chapitre les principales micropompes et les récentes techniques 
utilisées pour leur mise en œuvre.   
 
2.2 Les systèmes électromécaniques 
 
Nous nous limitons dans cette section à l’introduction de techniques et technologies dédiées 
à la mise en œuvre de micropompes incluant leurs différentes constitutions. 
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Tout d’abord, les micropompes représentent des applications importantes aux récentes 
technologies des systèmes microélectromécaniques biomédicales (BioMEMS) ainsi qu’à leur 
technique de microfabrication. En effet, la technologie de MEMS a évolué ces dernières années 
(tableau 2.1) qui présente une résumée des technologies du développement des systèmes et les 
composants intégrés que l’on pourrait utiliser. Il est possible de l’appliquer dans le domaine de 
biologie grâce à des matériaux biocompatibles, ce qui a conduit à l’invention des BioMEMS. 
Depuis le début des années 70, les techniques de lithographie, la gravure du silicium et le dépôt 
des matériaux ont donné naissance à des premières structures mobiles qui sont à l’origine de 
nombreux capteurs et actuateurs modernes. Ces microsystèmes sont actuellement utilisés dans un 
grand nombre de domaines [20, 21]. 
 
 Plus récemment, des nouveaux actionneurs ont été introduits. Ces derniers sont basés sur la 
pression, le champ magnétique et les micromoteurs électrostatiques qui sont à la base des 
nombreux microsystèmes. 
 
Au cours des deux dernières décennies, la révolution dans le monde des microsystèmes est 
en plein croissance. Plusieurs nouvelles applications industrielles et biomédicales émergent tels 
que les micropompes qui font l’objet de ce projet.  
 
La miniaturisation de ces systèmes, le volume de production et la précision de contrôle ont 
été progressivement améliorés chaque année. Les microsystèmes implantables dans le corps 
humain sont préférés pour la thérapie et spécialement pour les patients qui ont besoin de plusieurs 
injections quotidiennes ou hebdomadaires. La miniaturisation donne au système la possibilité 
d’être plus sélectif, sensible, reproductible et fiable. 
Quant aux avantages qui en résultent, ils sont: 
i) Une réduction de coût de fabrication et de la consommation d’énergie  à fonctions égales. 
 
ii) L’introduction des outils élaborés qui conduisent à des nouvelles applications dans le 
domaine biomédicale. 
 
iii) Une plus grande rapidité de calculs permettant de réaliser des fonctions plus complexes. 
 




Tableau 2. 1: Évolution de la technologie des MEMS [21]. 
 Développement de Processus Dispositifs 










Gravure humide HNA 
 
MOSFET 
Transistor à Gate résonnante 
1970 
Gravure humide EDP 
Gravure humide KOH 
Capteur de pression jetable 
Chromatographes à phase gazeuse 




Collage de gaufre de silicium 
Micro machinage de surface de poly 
silicium 
LIGA 
Micromoteurs en poly silicium 
1990 
Gravure au TMAH 
Gravure réactive ionique (DRIE) 
Accéléromètres 
Micro miroir digital 
Gyroscope en silicium 
MEMS RF 
2000 Micro machinage 
 
Micropompe en silicium (micro 
fluidique) 
Puce d’ADN Microélectronique 





En termes d’utilisation, Les microsystèmes implantables sont davantage choisis pour traiter 
les maladies chroniques par stimulation électrique ou par injection de médicaments dans les 




2.3 Travaux de pointe dans le domaine 
 
Les systèmes à base des micropompes qui permettent d’injecter du fluide utilisent 
différents actionneurs. L’application d’une tension élevée ou basse est reliée au type des 
micropompes. Plusieurs équipes de recherche ont développé des systèmes de micropompage 
permettant d’injecter et de contrôler les détails des fluides. 
 
En plus de ces dimensions réduites, la conception de micropompes est orientée vers la 
faible consommation d’énergie et ceci est en particulier pour les dispositifs médicaux 
implantables. Le tableau 2.2 ci-dessous présente une brève comparaison entre les classes des 
micropompes en développement actuellement.  
 
Les micropompes sont largement utilisées dans des nombreuses applications dans les 
domaines biologiques et chimiques (par exemple, manipulation et détection de 
neurotransmetteurs et l’analyse des réactifs). Ces systèmes ont été revus par Auroux et al. [22] et 
Reyes et al. [23]. Par ailleurs, ces systèmes microfluidiques assurent la précision et l’efficacité 
des tests ou du traitement dans les applications biomédicales et les capteurs et actuateurs basés 
sur des architectures laboratoire sur puces. 
La première micropompe à base du MEMS a été développée par Smits en 1984 et ses 
résultats furent publiés en 1990 [8, 9]. Cette micropompe utilise un actionneur piézoélectrique et 
est basée sur silicium. Elle a été utilisée pour contrôler l’insuline délivrée, afin de maintenir le 
niveau de sucre chez les diabétiques.  
Smits a suggéré que de nombreuses applications pourraient être envisagées (transfert des 
médicaments, du carburant et des liquides utilisés dans les produits chimiques ou un processus 
biologique, etc). La plupart des micropompes rapportées dans la littérature sont des micropompes 
à déplacement réciproque avec un diaphragme de mouvement. 
La plupart des études se sont focalisées sur les méthodes de microfabrication utilisant le 
silicium. Ces méthodes permettent de construire des microchambres, valves et canaux à de très 
faibles dimensions. Cependant, il a été constaté que ces micropompes sont fragiles et ne sont pas 
efficaces à long terme. 
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Électromagnétique Long  Rapide 
3-14 V / 








   
Électrostatique Court  Très rapide 
150 V / 
<10 kHz 




   















   
Piézoélectrique Court  Rapide 
100 V / 





   
 
 
Plusieurs publications consacrées aux micropompes (Nguyen et al. [13], Shoji et al. [28]) 
ont permis leur classification en fonction de la taille, du débit, des performances et du choix du 
modèle et technologie pour chaque application. D’autres revues ont davantage axé leurs études 
(Laser et al. [11]) sur les microdispositifs de pompage. 
 
La première publication d’une micropompe utilisant un diaphragme avec des valves 
passives a été présentée par Linteau et al. en 1988 [29]. Cette publication servait à démontrer la 
faisabilité de fabriquer les micropompes de silicium. Ce progrès marquait le début d’une 
recherche approfondie dans les domaines des microsystèmes fluidiques.  
 
En 1991, Judy et al. ont rapporté la première micropompe à déplacement réciproque [30], 
fabriquée en silicium et les résultats expérimentaux ont été rapportés par Zangerle et al. en 1992 
[24], puis améliorés en 1995, pour atteindre un débit de 850 l/min au lieu de 70 l/min, ainsi 
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qu’une contre-pression (back pressure) augmentée jusqu’à 29 kpa. De plus, la tension et la 
fréquence d’opération du système résultant ont été également améliorées.  
 
Ajoutons que l’avantage principal de cette amélioration est la réduction de la taille de la 
micropompe. D’autres micropompes utilisant l’actuation électrostatique ont été décrites en 1997 
par Francals et al. [31], en 2000 par Français et al. [32], en 2005 par Machauf et al. [33] et en 
2007 par Lin et al. [34]. 
 
Quant aux micropompes piézoélectriques comme nous les avons décrites au premier 
chapitre, elles utilisent un actionneur formé d’une électrode attachée à une membrane. En 
appliquant une différence de potentiel, la membrane attachée est attirée vers l’autre électrode à 
cause des forces électrostatiques mises en jeu. Le fluide pénètre alors à travers la valve d’entrée. 
Une fois la tension est arrêtée, la membrane retourne à sa position initiale et le fluide va sortir par 
l’autre valve.  
En 1988, Lintel a introduit la première micropompe piézoélectrique [29]. La tension 
d’opération et la fréquence sont de 125 V et 1 Hz respectivement. Un débit fixe de l’ordre 8 l est 
spécifié. Ensuite, l’amélioration de cette micropompe a permis d’atteindre un débit à 15 l/min 
par Esashi et al. en 1989 [15]. Ce résultat a été obtenu grâce à l’amélioration de l’actionneur 
piézoélectrique augmentant le déplacement du diaphragme (avec E=90V et f=30 Hz). 
 
Les performances de ce type de micropompes peuvent être améliorées soit en diminuant la 
taille, soit en attachant plusieurs actionneurs sur le diaphragme, ce qui permet d’accroître la 
précision du pompage. En effet, une étude récente présente un système de micropompe 
péristaltique (le liquide est contenu dans un tube flexible et il est déplacé d’un site à un autre à 
l’aide d’un mécanisme de compression vers l'intérieur de la micropompe) basé sur un actionneur 
piézoélectrique utilisant des puces PZT (Titano-Zirconate de Plomb) qui sont attachées à la 
membrane fabriquée en vitre [35]. Cette micropompe, à trois chambres placées en série, est 
opérée par des mouvements piézoélectriques. Les puces PZT sont activées par le système de 
contrôle afin de dévier la membrane pour pomper le fluide. L’utilisation de trois chambres avec 




En 2012, l’équipe Polystim a publié des travaux portant sur un dispositif regroupant un 
détecteur de début de crises et une micropompe commerciale. Le détecteur consiste en un 
algorithme de détection efficace qui est soigneusement implanté en fonctions analogiques afin de 
réduire le bruit et la consommation d'énergie. Le circuit permet de détecter le début des crises 
sans la présence des fausses alertes et le déclencher. Quant à la micropompe, elle est 
piézoélectrique (CurieJ et Inc.) et sert à injecter du médicament dès l'apparition de la crise [36, 
37].  
 
Dans le cas des micropompes électromagnétiques, Zheng et al. ont introduit en 1996 la 
première micropompe de cette famille [38]. Le diaphragme de cette micropompe était une 
membrane de silicium et réalisant une déviation de 23μm. Cette déflection est en relation avec la 
tension, le courant et la fréquence appliquée pour atteindre un débit de 20μl/min (E=3V, 
I=300mA et F=5Hz). 
 
Certaines applications requièrent de plus grandes déflections, mais la déflexion du silicium 
est relativement courte. Pour cela, beaucoup des chercheurs comme Khoo en 2000 et Yin en 2007 
utilisaient le PDMS pour réaliser les diaphragmes de leur pompes [39, 40]. 
 
En 2004, une pompe à actionneur magnétique attaché à une membrane de PDMS a été 
réalisée par Pan et al. [41]. Son débit était de 24μl/min et la tension appliquée était très faible (1 
volt) et sa consommation est de 11mW. 
 
L’amélioration par le même chercheur en 2005 a permis d’augmenter le débit à 774μl/min. 
En conséquence, la consommation d’énergie a augmentée aussi et atteint 13 mW [42]. La dite 
micropompe est conçue en PDMS. Une membrane d’épaisseur 100 μm a été utilisée pour 
fabriquer le diaphragme d’actionnement au dessus duquel un disque magnétique est collé. 
 
Quant aux actionnements, deux méthodes ont été proposées: la première consiste en 
l’utilisation d’un moteur à courant continu miniaturisé avec un aimant externe pour faire tourner 
l'aimant NeFeB intégré dans le diaphragme de PDMS et actionner la micropompe. L’autre 
méthode consiste en l’utilisation d’une microbobine planaire intégrée sur un PCB. L’avantage de 




La micropompe électromagnétique sans valves fait partie d’une autre catégorie de système. 
Yamahata présente en 2005 une micropompe électromagnétique ayant une déflection de 
membrane de 200μm avec une fréquence de 12 Hz, tandis que le débit était de 400 μl/min [43]. 
Ensuite, Lee et al. en 2008 introduisent une micropompe qui a été utilisée pour des applications 
biomédicales. Le diaphragme de cette dernière est une membrane de PDMS réalisant une 
déflection de 110 μm en appliquant dans la bobine un courant de 600mA. Pour une fréquence de 
200 Hz, cette micropompe pourrait pomper jusqu’à 7.2 ml/min [44, 45, 46]. 
 
En 2011, un groupe de recherche a présenté une micropompe contrôlée magnétiquement 
pour traiter le glaucome [47]. Cette micropompe n’a pas besoin de source d’alimentation de la 
tension. Elle fut conçue pour traiter le glaucome. Ce dispositif est formé d’un microréservoir 
chargé de médicament. Le réservoir est fermé par une membrane magnétisée de PDMS avec une 
seule ouverture, pour distribuer les médicaments par déflection de la membrane due à un champ 
magnétique extérieur.  
 
Ajoutons qu’une micropompe qui utilise un actionneur thermique a été introduite en 1990 
[48]. Ce type de micropompes à déplacements réciproques est basé sur la déflexion de la 
membrane à cause du changement de la pression lors de l’échauffement. La micropompe de Van 
De Pol a un débit maximum de 34 μl/min (E=6V, T=30°). Cependant, certaines publications 
présentent des micropompes ayant des membranes à déflections larges en utilisant des 
diaphragmes de silicone ondulée (corrugated silicon). Jeong et al. (2000) [49] rapportent les 
résultats d’expérimentations d’une micropompe couverte par une membrane de  silicone. En 
appliquant une tension de 8 V et de 4 Hz de fréquence, le débit était de 14 μl/min. 
 
De son côté Xu (2001) présente une micropompe qui utilise un actionneur basé sur des 
alliages à mémoire de forme (TiNi). Le débit maximum obtenu par ce dernier est d'environ 340 
μl/min et la fréquence de fonctionnement peut atteindre 100 Hz [50]. La micropompe qui utilise 
l’actionneur bimétallique ne fonctionne qu’à une faible fréquence. Ceci a été démontré par la 
micropompe rapportée par Zhan en 1996, la fréquence appliquée était 0.5 Hz [51]. 
 
Roxhed a également présenté une micropompe apériodique. Des microsphères 
thermosensibles et extensibles ont été utilisées comme un actionneur. L'expansion des  
microsphères est due à une petite quantité d'hydrocarbure encapsulée enrobée par une couche 
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thermoplastique étanche. Lorsque les microsphères sont chauffées, la coquille thermoplastique se 
ramollit et la pression des hydrocarbures à l'intérieur de la coquille augmente. Il en résulte une 
expansion spectaculaire des sphères. Le diamètre de ces dernières varie de 10μm à 140 μm. 
Ainsi, le diaphragme se déforme et le liquide sort [52].  
Finalement, des actionneurs optiques sont utilisés pour mettre en œuvre des micropompes. 
Mizoguchi a décrit en 1992 un tel dispositif se servant de la lumière qui  est convertie en chaleur 
et qui vaporise le liquide d’actionnement en causant une pression dans la chambre pour déplacer 
la membrane [53]. 
 
Suite à cette revue des dispositifs et techniques existants, nous constatons que la plupart des 
micropompes trouvées requièrent un diaphragme mobile et sont microfabriquées souvent en 
utilisant les siliciums. Cette technique de fabrication est utilisée pour construire les chambres, les 
valves et les microcanaux nécessaires aux micropompes. Les principaux inconvénients de ce type 
de micropompes sont la fragilité et la non efficacité à long terme. Il est à souligner aussi que la 
microbobine intégrée dans la membrane de PDMS nécessite un courant élevé pour provoquer une 
grande déflexion de la membrane. Ceci peut provoquer un problème d’échauffement du circuit et 




Dans ce chapitre, nous avons présenté une revue de la littérature portant sur les principaux 
types des micropompes utilisées, plus spécialement les pompes à actuations électriques et 
électromagnétiques. Nous avons exposé les avantages et les inconvénients de chaque technique 
utilisée.   
 
Nous nous sommes basés sur ces informations afin de proposer une méthode d’injection de 
traitement dans le prochain chapitre dont nous allons présenter le prototype d’une nouvelle 





CHAPITRE 3  
                     




Après avoir fait la revue des différents systèmes et technologies utilisées pour réaliser des 
micropompes, ce chapitre présente les différentes parties d’un système d’injection des 
médicaments regroupant une micropompe et son unité de contrôle (Figure 3.1).  
Nous débutons la description du système par le circuit qui sert à contrôler l’actionneur 
électromagnétique qui à son tour sert à activer la micropompe. Ensuite, nous parlerons de l’unité 








































principalement contrôler la micropompe. Il est à noter que toutes les données seront transmises 
par un module sans fil (Bluetooth) pour charger les entrées des circuits intégrés. 
 
3.2 Objectif général 
 
L’objectif de ce projet est de réaliser un prototype d’un dispositif mécatronique regroupant 
une micropompe électromagnétique dédiée à être implantée sur la surface corticale. L’ensemble 
du système est géré par une unité de contrôle intelligente. La micropompe servira à l’injection 
directe des médicaments dans les tissus corticaux suite à la détection rapide d’un début de crise 
épileptique, en utilisant une matrice des électrodes pour localiser les lieux des crises, afin de 
l’arrêter avant que le patient puisse rendre compte.  
 
 
3.3 Spécifications du système 
 
Le système à concevoir doit être capable d’injecter la quantité minimale requise au 
traitement dès qu’une crise sera détectée. Il doit fonctionner pour une longue durée sans avoir 
besoin de changer la batterie et éviter de refaire une chirurgie pour remplacer la source d’énergie. 
La micropompe doit être capable de fournir une dose suffisante des traitements pour arrêter la 
crise. 
 
L’emploi de ce système miniature et à faible consommation d’énergie capable d’injecter 
des médicaments dans le cortex cérébral doit se faire sans effets secondaires. De plus, il est 
important de tenir compte des aspects suivants lors de la mise en œuvre du système proposé: 
- Empêcher l’overdose qui pourrait conduire à des effets secondaires chez les patients 
(sensations d’étourdissement par exemple); 
- Éviter les injections des médicaments hors besoin dues entre autre à la soumission du 
système à la haute pression. 
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- Finalement il faudrait éviter que l’implant limite le passage du patient vers les places 
où règne un champ magnétique comme la machine d’IRM. 
 
3.4 Modèle mathématique 
 
L'application d'une force électromagnétique sur le diaphragme de la micropompe 
électromécanique employée entraîne sa déviation. Cette déflexion provoque un changement du 
volume dans la chambre de la micropompe. Par conséquent, le fluide entre et sort par les 
microvalves passives (microvalves unidirectionnelles). 
 
Pour faire déplacer la membrane de la micropompe, nous avons exploité un aimant 
circulaire fixé dans la zone centrale de son diaphragme fabriqué en PDMS. L’aimant en question 
est soumis à un champ électromécanique que nous générons grâce à une bobine, ce qui provoque 
au final la vibration de la membrane. 
 
3.4.1 Déplacement de la membrane 
 
Le déplacement de la membrane s’effectue par une force électromagnétique exercée sur le 
diaphragme. Cette force est générée entre la bobine et l'aimant collé au milieu du diaphragme [54 
et 55]. La force électromagnétique doit être linéaire avec le courant électrique (équation 3.1). 
L'intensité du champ magnétique (B) peut également être estimée en utilisant la loi de Biot-
Savart : 
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hz  est le composant vertical du champ magnétique; 
               B  est le champ magnétique; 
R est la distance d’analyse (élément - point) et   est la perméabilité magnétique de vide; 
               Sm, hm  et Vm sont la surface, l’épaisseur et le volume de l’aimant respectivement. 
               
   
  
   est le gradient du champ magnétique; 
Et Fz est la force exercée sur le diaphragme selon l’axe z. 
 
La déviation est liée à l'épaisseur de la membrane, aux caractéristiques du matériau utilisé 
pour réaliser le diaphragme et à la force électromagnétique appliquée. Le PDMS choisi est un 
élastomère de silicone (Syglard 184). Les caractéristiques de ce PDMS sont: une bonne 
flexibilité, une excellente compatibilité biologique et une résistance à haut rendement (un module 
d'élasticité (E) de 2,6 MPa, un coefficient de Poisson (ν) de 0.49 et une limite d'élasticité (σy) de 
20 kPa).  
 
Pour calculer le diamètre et l'épaisseur de la membrane utilisée avec un aimant circulaire de 
rayon c collé sur la membrane (Figure 3.2). Les équations de champ du mouvement de la partie 
interne (X1) et la partie externe (X2) du diaphragme sont [56] : 
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Où P est la charge totale appliquée à la membrane PDMS, b est l’intervalle du rayon de l’aimant, 
a est le rayon de la membrane et D est la rigidité de flexion du diaphragme. 
 
En substituant P = 2πbqdb (avec 0 <b <c) dans les équations (3.2) et (3.3) et en intégrant le 
tout de 0 à c en supposant que q est la charge appliquée à r = c (rayon de la partie chargée), on 
obtient les équations [56]: 
 
   
   
  





   
















   
   
  





















  (3.5) 
 
Où a est le rayon de la membrane, c est le rayon de l'aimant et k = a/c et Y est le déplacement.  
Pour déterminer le paramètre de déviation maximale, posons r = 0 dans l'équation (3.5), 
nous obtenons [56]: 
    




        
 
 
  (3.6) 
Soit F=     , l'équation (3.6) devient: 
    
   
    
        
 
 
  (3.7) 
avec F la force électromagnétique générée entre l'électro-aimant et la bobine et  
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Selon la théorie de flexion de plaque, le moment maximal appliqué à la membrane se 
trouve aux frontières serrées quand r = a (avec c ≤ r ≤ a). Dans ce cas, le facteur k doit être 
compris entre 1 et 1,6. Si le facteur k ≥ 1,6, le moment résultant sera appliqué au centre du 
diaphragme [56]. 
Cette partie a fait l’objet d’une modélisation par le logiciel Ansys Workbench 13 et «static 
structural» pour vérifier les équations de déplacement de cette membrane. On suppose que la 
déviation maximale de la membrane est de 1 mm à partir du centre selon l'axe vertical z. En 
utilisant l'équation (3.7) et les mêmes paramètres du PDMS on calcule l'épaisseur de la 
membrane. Nous obtenons la même déviation prévue dans le calcul théorique (Figure 3.3). 
Les caractéristiques du silicone PDMS utilisées pour la modélisation numérique (Ansys) 
sont les suivants: module d'élasticité E = 2,6 MPa, coefficient de Poisson ν = 0.49, limite 
d'élasticité σy = 20 kPa et la force électromagnétique du moteur est 0.09N. Cette force est 
mesurée en utilisant un capteur de force. Le rayon c de l’aimant utilisé dans le moteur est de 3mm 
et le facteur k=1.6. On constate que le rayon a de la membrane du silicone PDMS est de 4.8mm.  
 
 
Figure 3.3: Déformation de la membrane de PDMS. 
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En se servant de l’équation (3.7) mentionnée précédemment, on trouve que l’épaisseur h de 
la membrane PDMS doit être 0.421 mm (le déplacement de la membrane Y4 est =1mm). En 
utilisant l’équation de la pression exercée de l’aimant à la membrane de PDMS P=F/S, on trouve 
que la pression P = 0.003183 MPa. Avec les simulations sous Ansys 13, on trouve que la 
déflection Y4 de la membrane est à peu près de 1 mm (Figure 3.3). Les résultats de simulation 
Ansys seront présentés dans le chapitre 4 de ce mémoire. 
 
3.4.2 Le champ d’écoulement 
  
a)  Détermination de  la distribution de la vitesse: 
Pour déterminer le champ d'écoulement, on commence par établir l'équation de 
conservation de la quantité de mouvement et l'équation de continuité: 
Conservation de la quantité de mouvement : 
 
   
    
  
                       (3.8) 
L'équation de la continuité :   
   
  
        (3.9) 
 
Avec ρ, P, η             sont respectivement la densité, la pression, la viscosité, la vélocité et la 
force. Dans le cas d’un fluide, on considère la densité ρ et la viscosité η comme des valeurs 
constantes. Les équations (3.8) et (3.9) deviennent : 
 
     
    
  
         
 
 
                (3.10) 
                                                                    (3.11) 
Les solutions de ces équations (la continuité et la conservation de la quantité de 
mouvement) à deux dimensions sont :        
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     (3.12) 
      
  
  
        
  
  
     (3.13) 
                                                                  (3.14) 
avec   et   sont les composants de la vitesse    . Ces équations déterminent la distribution de la 
vitesse à l’intérieur de la micropompe. 
 
 
b)  Détermination de la distribution de l’énergie cinétique : 
 
 
La force électromagnétique exercée sur la membrane provoque une turbulence à l’intérieur 
de la micropompe à cause du mouvement de la membrane. En utilisant le modèle de k-epsilon (k-
ε) à deux équations, on peut déterminer la distribution de l'énergie cinétique. On commence par 
établir les équations du transport qui sont définies par :  
Équation cinétique de turbulence (k):             
  
  
      
 
   
        
 
   
 
  
   
   
  
  
                                         (3.15)
Équation de dissipation (ε): 
 
 
    
 
  
      
 
   
      
 
 
   
 
  
   
   
  
  
                
 
 
     
  
 
    
(3.16) 
En tenant compte des équations données par l’approche de Richards and Hoxey (cette 
approche est utilisée pour définir les limites (boundary)), les equations (3.15 et 3.16) sont 
réduites comme ci-dessous: [57, 58 et 59]   
 
               
 





   
    
 
 
      (3.17) 
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   (3.18) 
avec : 
       
  
   
    (3.19) 
 
est la production de l’énergie cinétique de la turbulence et, 
       
  
 
  (3.20) 
   
est la viscosité de la turbulence. 
avec ρ est la densité de l’air,  k est l’énergie cinétique de turbulence, ε est le taux de dissipation et 
(σk, σε, Cε1, C ε2, C) sont les constantes du modèle. 
Ces équations représentées dans cette partie nous permettent de déterminer les 
caractéristiques du champ d’écoulement du liquide. En utilisant le même logiciel de simulation 
dans les travaux futurs de ce projet, on pourrait déterminer la distribution de la vitesse et de 
l’énergie du fluide. 
 
3.5 Conception de l’interface électronique 
 
Le fonctionnement du système est illustré par le diagramme 3.4. Le système est doté 
d’électrodes à être implantées sur le cortex. Initialement, l’implant est en veille mais quand une 
crise épileptique commence à se déclarer, les électrodes captent les messages nerveux par le biais 
de l’électroencéphalogramme intracorticale icEEG et les transmettent à l’analyseur qui a pour 
rôle de vérifier et valider le fait que c’est réellement une crise d’épilepsie qui est entrain de naitre. 
 
Dans le cas d’une fausse alerte, le système demeure en veille, mais si la naissance d’une 
crise est en cours, le détecteur de crises réveille l’implant en activant un signal de contrôle au 





















Figure 3.4: Diagramme simplifié du système de délivrance des médicaments (VSD est 
l’impulsion du détecteur de crises, T1  est la Période de Push -Pull du moteur et T2 est la durée de 
l'activation du système en entier. 
 
Ce dernier a alimenté la micropompe en énergie et démarre ainsi l’injection des 
médicaments durant un certain laps de temps (selon la dose de médicaments requise, 
préprogrammée pour le patient). Une fois la durée de pompage écoulée, le système retourne en 
veille afin d’économiser de l’énergie. Seul le module de détection de crises reste actif et analyse 
en continu les signaux lui provenant des électrodes. 
 
Vu que le système est implantable et que la dose de médicaments diffère d’un patient à un 
autre et d’un moment à un autre, il est possible de ré-paramétrer les différentes doses des 
médicaments et le temps d’injection sans fil à travers un module Bluetooth. Cela augmente 
l’adaptabilité de notre implant et permet aux médecins de trouver, mettre en place ou modifier la 
quantité de traitement requise pour arrêter efficacement une crise d’épilepsie. Cette opération de 





3.5.1 Détection de crises 
 
Au début, il faut localiser la zone épileptogène. Quelques méthodes non invasives suivies 
par des étapes invasives qui pourraient être utilisées pour la détection de foyers épileptiques. Le 
système utilisé de la détection des crises doit être performant et doit montrer un taux de succès de 
100%, pour être capable de prévenir, détecter et avorter les crises dans un temps précoce. 
Ainsi, une détection précise et efficace du début de crise exige certaines conditions 
nécessaires auxquelles le système doit satisfaire: 
 
1- Une grande conductivité des électrodes 
2- Un rapport signal sur bruit (SNR) élevé dans les câbles reliant les électrodes [4]. 
3- Une étude approfondie des signaux intracérébrales électroencéphalographiques (icEEG) 
des nombreux patients, afin d’utiliser des critères optimaux de la détection des crises [1, 
3, 6]. 
 
La détection d’une crise d'épilepsie au tout début de sa naissance requiert une période de 8 
sec environ, mais elle prend 22 sec en moyenne pour se propager à des régions adjacentes [36, 
37]. Par conséquent, un système de détection des crises a été proposé et validé par l’équipe 
Polystim et a montré son efficacité.  
4-  
Concernant le traitement pour empêcher la progression de crises, il est possible de livrer 
des médicaments à la région du foyer épileptique et ainsi éviter l’orage dans tout le cerveau [36, 
37]. Étant donné que les signaux icEEG sont détectés par l'intermédiaire d’électrodes, le matériel 
utilisé pour faire ces électrodes doit être choisit soigneusement.  
 
De même, les connexions entre les électrodes et les bioamplificateurs doivent être réalisées 
avec le même matériel que les électrodes, à titre d’exemple en platine (Pt) qui est biocompatible 






3.5.2 Circuit de contrôle du pompage 
 
Le dispositif de commande de la micropompe proposée est composé d'un générateur de 
signal à base d’oscillateur qui délivre l’horloge à basse fréquence requit pour faire fonctionner le 
système. Il comporte aussi deux compteurs et deux multiplexeurs pour sélectionner les signaux 
d’activation et la durée de pompage.  
 
Les paramètres utilisés pour opérer sont envoyées par un lien de transmission sans fil 
(Bluetooth). À la fin du pompage, le circuit de contrôle est mis en veille grâce à un circuit de 
















Figure 3.5: Signaux d'activation d’injection des médicaments: (a) Détection de la crise, (b) Durée 
de l'activation du système en entier T2 and (c) Période T1 de Push -Pull du moteur. 
 
3.5.3 Opération du système de pompage 
 
Le moteur opérant la micropompe est à courant continu et contrôlé par un convertisseur 
numérique analogique (CNA) qui commande un transistor bipolaire (NPN) et un jeu des 
commutateurs placés en Pont H. Ce circuit est utilisé pour faire opérer le micromoteur dans les 
deux directions (l’opération en deux directions permet d’aspirer et pomper les médicaments). Le 
mouvement du moteur permet au diaphragme de la micropompe, fabriqué en PDMS [50], 
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d’osciller selon l’axe des z. Ces mouvements servent à charger la chambre de transition et ensuite 
injecter les médicaments dans la zone affectée.  
 
3.6 Contraintes de la mise en œuvre du circuit de commande 
 
La mise en œuvre du système a été basée sur les paramètres suivants :  
1- La miniaturisation du circuit nécessite d’utiliser de composants électroniques intégrés 
pour minimiser les dimensions et la consommation d’énergie. 

















































Le choix des composants et leur emploi étaient donc les facteurs les plus importants pour 
respecter les contraintes mentionnées précédemment. Dans ce qui suit, nous allons énumérer les 
composants utilisés et expliquer nos critères de choix, ainsi que les alternatives scrutées avant 
notre prise de décision sur l’emploi des éléments concernés (Figure 3.6). 
 
3.6.1 Générateur du signal d’horloge  
 
L’utilisation d’un générateur d’horloge est importante pour l’ensemble du dispositif. 
Plusieurs méthodes sont possibles pour générer un tel signal. Parmi lesquelles on peut citer : 
- Un oscillateur RC. 
- Un oscillateur à cristal  
- Des résonateurs céramiques. 
Il est tentant de penser utiliser le circuit intégré 555 ou équivalent qui génère un signal 
d’horloge en mode bistable. Malheureusement, sa consommation est à peu près de 200 mA et sa 
fréquence est contrôlée grâce à deux résistances et un condensateur.  
Pour un maximum de précision et une bonne gestion d’énergie, un oscillateur LTC 6900 
(Figure 3.7) a été utilisé pour générer le signal d’horloge. C’est un circuit qui génère un signal 
stable, précis et présentant moins de 1.5% comme erreur de fréquence. Sa consommation 
d’énergie est d’environ 500 A. 
La fréquence d’oscillation est définie par : 
 
           
   
     
         
 
Avec  N = 100, le pin de DIV est connecté au V
+
. 
          N = 10, le pin de DIV est non - connecté. 














Cet oscillateur est facile à programmer et à le déconnecter pour mettre tout le dispositif en 
mode veille (Figure 3.8). Ses broches d’alimentation et de masse sont reliées à un commutateur 
analogique commandé par un signal numérique à travers la sortie d’une bascule formant l’étage 








Q=1, le switch se ferme 
pour une periode T2 
Vdd
 
Figure 3.8: Signal d’horloge à la sortie de l'oscillateur. 
 
3.6.2 Les compteurs  
 
Les deux compteurs sont cascadés pour former un diviseur de fréquence asynchrone à 24 
bits. Mais seuls les 12 bits les moins significatifs (LSB) sont exploités (Figure 3.9). Ces  
 



































































Figure 3.9: Schéma du compteur asynchrone. 
 
compteurs présentent une consommation de courant faible (80 µA) et sont cadencés à une 
fréquence d’horloge de 1 kHz.  
Les bits du compteur sont exploités comme suit : 
1- Les 8 premiers bits (les signaux LSB) sont utilisés pour actionner la micropompe. 
2- Les 13, 14, 15 et 16ème bits (les 4 bits MSB) sont utilisés pour contrôler le mode veille et 
le mode actif de l'ensemble du système en utilisant un circuit de rétroaction présenté dans 
la section (3.6.4) de ce chapitre. 
Il est à noter que l'impulsion provenant du détecteur de crise est utilisée pour réinitialiser le 
compteur asynchrone. Le choix de signaux de contrôle de pompage ou de la durée d’activation du 
système en entier se fait par les circuits de multiplexage. 
 




L’utilisation de deux multiplexeurs est adoptée pour contrôler d’une part le système de 
contrôle et d’autre part le moteur de la micropompe. Ces multiplexeurs sont respectivement de 8 
et 4 bits. La consommation d’énergie pour les deux est très faible et n’atteint pas 0.02 µw. 
 
Le multiplexeur à 4 bits (Mux 2) montré sur la figure 3.10, a comme entrée les signaux 
MSB du compteur et il est utilisé pour sélectionner le signal de rétroaction pour une période 
définissant la durée du mode actif lorsqu’une crise est détectée. Le système revient en mode 
veille lorsque la procédure s’achève et y demeure tant qu’il n’y a pas un nouveau signal indiquant 
la présence d’une crise.  
 
Le multiplexeur à 8 bits (Mux 1) a comme entrée les 8 premiers signaux du compteur et il 
est utilisé pour commander les commutateurs du pont H, qui activera le moteur à courant continu 
(bobine et aimant collé sur la membrane) et fera déplacer la membrane de la micropompe (Figure 
3.10). 
Sortie 2 contrôle le systeme en 
entier pour   une période 
définie






























































Vers le moteur 
linéaire
(micropompe)
Vers le D - FF
MUX 2
 
Figure 3.10: Multiplexeurs utilisés pour sélectionner les signaux à T1 et T2. 
 
En fait, le signal de sortie sélectionné de ce multiplexeur est inversé pour contrôler les deux 
autres commutateurs du pont H qui fait fonctionner le moteur dans le sens inverse. À noter que le 




Rappelons que ces « vas et vients » de la membrane qui effectuera le pompage comme nous 
l’avons expliqué plutôt dans ce mémoire. Le multiplexage avec Mux 1 et Mux 2 est commandé 
par un microcontrôleur (PIC 16f877A) en envoyant les données pour programmer les variables de 
commande et sélectionner la sortie désirée. 
 
3.6.4 Circuit de rétroaction 
 
Nous avons employé un circuit de rétroaction composé d'un inverseur, un commutateur 
initialement ouvert commandant les signaux d’alimentation de l’oscillateur et d’une bascule D 
(Figure 3.11). Ce circuit de rétroaction regroupe un registre chargé par les entrées asynchrones 
CLR et PRE et dont la sortie démarre ou arrête le générateur d’horloge, déclenchant ou mettant 
en veille ainsi tout le système.  
 
L’impulsion arrive: Q =1 durant 
une période T2, puis le switch s’ouvre.
L’impulsion est envoyée encore 
au compteur pour le réinitialiser.
Temps d’activation 
du système contrôlé 










Figure 3.11: Circuit de rétroaction. 
En effet, CLR (mise à zéro) est commandé par le multiplexeur (MUX 2) commandant le 
fonctionnement et PRE (remise à un) provenant du signal impulsionnel livré par le détecteur de 
crises. Par cette configuration (tableau 3.1), le système reste actif (QF=1) pour une période définie 
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T2 lorsque la crise sera détectée. L'oscillateur consomme beaucoup de courant en mode actif dans 
les cas où il n’est pas utilisé.  
 
Tableau 3.1: Vérification des entrées du détecteur de crises VSD et la période sélectionnée T2. 
Entrées Entrées inversées Sortie 
VSD T2 PR CLR QF 
0 0 1 1 Q0 
1 0 0 1 1 
0 1 1 0 0 
1 1 0 0 X 
 
Pour éviter la perte d’une telle énergie, l’oscillateur est activé durant une période choisie 
par le Multiplexeur 2 et il est désactivé hors besoin. Par cet égard, l'oscillateur est donc 
commandé par ce circuit de retour afin de faire fonctionner la micropompe quand la nécessité 
exige son activation. Cette solution requiert peu de composants mais consomme peu de courant et 
combine facilité de commande et simplicité. 
 
3.6.5 La micropompe électromagnétique 
 
Pour opérer une micropompe basée sur un moteur linéaire à courant continu tournant dans 
les deux directions, il fut nécessaire d’introduire un pont en H. Des commutateurs analogiques 
commandés par signaux numériques.  Le temps de réponse du commutateur pour s’ouvrir est de 
600 ns et son temps de fermeture est de 120 ns. Ce pont H comporte quatre commutateurs 
normalement ouverts (On a utilisé un MAX 4678 comme un pont en H qui a 4 commutateurs 
normalement ouverts).  
 
Le moteur choisi pour ce prototype est un moteur DC linéaire à courant continu formé 
d’une bobine et d’un aimant et qui est un de plus compacts (Moticont Co., LVCM-013-013-02) 
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dans sa catégorie. Selon nos recherches nous n’avons pas trouvé de moteur plus petit qui présente 
les performances requises pour notre application (déplacement, vitesse et accélération).  
 
La force électromagnétique générée par ce micromoteur a été testée à l’aide du capteur de 
force (ICP force sensor 208c01, PCB PIEZOTRONICS, département de génie mécanique) en 
utilisant différentes tensions d’alimentation appliquées à travers une résistance externe (Re) 
placée en série avec la résistance interne du moteur. Cette force est variée selon les données 
envoyées au circuit de contrôle (Figure 3.12). La résistance interne du moteur est très faible (rin = 
1.9 Ohms). Pour les tests, on a utilisé la force (0.09 N, Rext = 5 ohms, E= 5V)  afin de trouver les 
caractéristiques du diaphragme fabriqué (épaisseur et déflexion). 
 
Ce type de moteurs est adéquat pour actionner la micropompe. Il est aussi possible 
d’ajuster sa force afin de contrôler le volume livré. Pour un dispositif implantable, il est 
recommandé de réaliser un moteur dédié à ce projet ayant les caractéristiques désirées. 
En appliquant une tension aux bornes du moteur, il est appelé à tourner dans un sens. 




















Force(N) - 2 V 
Force(N) - 3 V 
Force(N) - 4 V 
Force(N) - 5 V 
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Sortie de MUX 1
Inverseur 
Contrôle le switch de 
Pont en H, le moteur 
tourne dans le sens 
(+)
Contrôle le switch de 
Pont en H, le moteur 










Figure 3.13: Étage de la sortie 
 
 
L’alimentation du moteur est variée par le convertisseur numérique analogique (CNA) 
nous permettant ainsi de varier la force générée, ce qui influe sur la déflexion de la membrane de 
la micropompe et nous permet indirectement de varier la quantité de fluide (médicament) injectée 
à chaque oscillation.  
 
Le CNA permet aussi de stabiliser le courant d’alimentation du moteur linéaire. Notons 
bien sur que la force électromagnétique générée dans le moteur est proportionnelle au courant qui 
circule dans le bobinage. Cette force pourrait être considérée comme constante dans la plage 















Figure 3.14: Construction de la micropompe. 
55 
 
La micropompe quant à elle intègre deux valves anti-retours. La première valve permet 
l'aspiration des médicaments et la deuxième permet le refoulement du fluide. La chambre de 
micropompage est couverte par une membrane élastique fabriquée en utilisant du silicone PDMS 
qui est biocompatible (Figure 3.14). 
 
L’aimant du moteur linéaire à courant continu est fixé au milieu de cette membrane pour 
permettre l'aspiration et le refoulement de médicaments. Quand le moteur est polarisé 
positivement (Figure 3.15(a)), il force la membrane à se déplacer vers le haut. Ce mouvement 
permet d’ouvrir la valve d’aspiration et de fermer la valve de pompage. Dans ce cas, le liquide 
coule vers la chambre de transition de la micropompe (Figure 3.15(b)).         
 
Quand le moteur est polarisé négativement (Figure 3.15(c)), la membrane est déformée vers 
le bas causant la fermeture de la valve d’aspiration et l’ouverture de la valve de refoulement. 
Dans ce cas le liquide coule de la chambre de transition vers la zone désirée (Figure 3.15(d)).       
 
   







Figure 3.15: Cycle de la micropompe électromagnétique: (a) Opération du moteur dans une 
direction (polarisation positive), (b) La valve d’aspiration s’ouvre (aspiration du liquide), (c) 
Opération du moteur dans une autre direction (polarisation négative) et (d) La valve de 




Pour le choix du silicone élastomère, nous avons opté pour le Sylgard 184 (10:1, Dow 
Corning Corp, MI) pour rendre la membrane de la micropompe élastique, elle est de 421 μm 
d'épaisseur de silicone PDMS qui a été préparée dans un moule en aluminium que nous avons 
conçu et cuit dans un four pendant 20 min à 105 ◦C.  
 
3.6.6 Contrôle du courant d’entrée  
 
La commande du CNA est faite par un microcontrôleur. Les données y sont chargées en 
utilisant une connexion sans fil (Bluetooth) entre le computer et le microcontrôleur trouvé dans le 
circuit de contrôle. Ce convertisseur numérique analogique est utilisé pour contrôler le courant du 
moteur.  
 
Dans ce projet, on a utilisé un CNA à chargement parallèle des données (AD5330/8bits). 
Ce CNA ne consomme que peu d’énergie (140µA à 3V). La gamme de sortie de ce CNA pourrait 
être comprise entre 0 V et Vref ou 0 V et 2*Vref. L’utilisation d’un CNA plus grand que 8 bits 
n’est pas nécessaire, car il prend plus d’espace, et consomme plus d’énergie vainement. 
 
Le circuit de contrôle du courant d’entrée est composé d’un CNA, un amplificateur et un 
transistor NPN. Le CNA reçoit les données provenant du microcontrôleur pour ajuster le courant 
au besoin à injecter dans la bobine du micromoteur (Figure 3.17). Ceci permet de changer la 
force du moteur et indirectement le débit du fluide comme nous l’avons souligné précédemment. 
Dans ce cas, la tension appliquée au moteur et sa fréquence de fonctionnement servent à contrôler 
la quantité des médicaments à livrer. 
 
3.6.7 Circuit de la transmission des données 
 
La sélection des signaux à fréquences présélectionnées est faite à partir des entrées 
d’adressage (A0, A1….An) des multiplexeurs. Ces données permettent de sélectionner la période 




Figure 3.16: Le module sans fil Bluetooth RN-41. 
 
D’autres données sont envoyées au CNA pour définir le courant d’entrée de ce moteur. Ces 
signaux de commande proviennent d’un microcontrôleur muni d’un module de communication 
sans fil (Bluetooth: RN-41) (Figure 3.16). La RN-41-SM est un module Bluetooth à faible 
puissance et a une grande souplesse. Sa dimension est petite (3,3 cm x 2,3 cm). Ce module 
supporte les protocoles d'interfaces  SPP / DUN et HCI Bluetooth. Il est simple à concevoir et 
pleinement certifié. Grâce à sa haute performance sur l'antenne puce, la RN-41 offre un taux de 
données jusqu'à 3 Mbps pour des distances jusqu'à 100 m. Le module RN-41 est la méthode 
idéale pour ajouter une fonction sans fil (Bluetooth) pour les produits existants sans le refaire, ce 











































































Figure 3.17: Circuit de transmission des données. 
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Les données sont transmises du PC à l’aide d’un transmetteur et sont reçues à travers le 
récepteur Bluetooth communiquant avec le microcontrôleur avec une liaison série (UART). Le 
microcontrôleur reçoit les données venant du récepteur Bluetooth et les interprète. Sur la base des 
données recueillies et selon la programmation (Logiciel Proton IDE), une trame spécifique de 14 
bits est transmise au microcontrôleur via Bluetooth. Le microcontrôleur interprète cette trame et 
pilote le CNA et les multiplexeurs dépendamment de l’ordre reçu (Figure 3.17).  
 
Le port D du microcontrôleur (8 sorties) est configuré comme sortie pour envoyer les 
données vers le CNA (8 bits). Le port B sert à contrôler les deux multiplexeurs. Finalement, 
l’impulsion qui imite la sortie du détecteur de crises est envoyée par une des sorties du port B. 
 
Cependant, le microcontrôleur demeure le dispositif de contrôle pour notre système. Il est 
facile à programmer et à déboguer. Il intègre plusieurs périphériques et interfaces pré-
implémentés. Le fonctionnement des périphériques du microcontrôleur peut être ajouté, 
paramétré et commandé par le programme et les ports entrées-sorties du microcontrôleur. Cela 





Dans ce chapitre, nous avons présenté la conception d’un prototype de micropompe 
électromagnétique (le circuit de contrôle et le circuit de transmission des données) et le modèle 
mathématique adopté. Ce prototype de micropompe permet d’injecter des traitements durant une 




CHAPITRE 4  
 




Nous exposerons dans ce chapitre les résultats de la modélisation et simulation de la 
membrane PDMS conçue dont l’épaisseur a été calculée précédemment pour servir de 
diaphragme à la micropompe proposée. Ensuite, nous présenterons le prototype complet du 
système que nous avons réalisé ainsi que les performances prélevées durant les tests 
expérimentaux. Enfin, nous comparerons notre système de pompage à une micropompe 
piézoélectrique disponible dans le commerce.  
 
4.2 Modélisation de la membrane PDMS 
 
La modélisation et la simulation de la membrane PDMS, utilisée comme diaphragme dans 
la micropompe réalisée, étaient nécessaires pour connaître les caractéristiques de cette dernière et 
vérifier ainsi notre calcul théorique avec l’épaisseur de la membrane fabriquée. Les simulations 
ont été réalisées sous l’environnement du logiciel Ansys 13. 
 
Ce dernier a été utilisé pour déterminer l’épaisseur, la déflexion de la membrane, le tenseur 
des contraintes et le résultat de la limite de déformation. L’étude de ces paramètres a été faite 
avec une analyse statique structurelle. Ce type d’analyse permet de déterminer les déplacements, 
les contraintes, les déformations et les forces des structures causées par des charges (force ou 




Figure 4.1: Paramètres caractérisant la membrane PDMS. 
 
En utilisant l’équation 3.7 introduit au chapitre 3, nous avons calculé l’épaisseur de la 
membrane de PDMS. L’épaisseur de la membrane calculé est de 421 m. La force du 
micromoteur (0.09 N) a été mesurée par un capteur du force (Laboratoire de mécanique multi-
échelles (LM2) et d'analyse vibratoire et acoustique (LAVA)) et les caractéristiques du PDMS 
utilisé sont: Densité = 0.97 kg/m
3
, module d'élasticité E = 2,6 MPa, coefficient de Poisson ν = 
0.49 et limite d'élasticité σy = 20 kPa (Figure 4.1). Le modèle de la membrane et ses dimensions 











Figure 4.3: Définition du matériel utilisé pour le diaphragme (PDMS) et la phase mesh de 
simulation. 
La force électromagnétique du micromoteur et la définition des limites sont nécessaires 
pour que la simulation soit valide. Après la définition du matériau utilisé (PDMS), un maillage a 
été effectuée (Figure 4.3). Plus que le maillage est fin, plus que le calcul est long et on aura la 
meilleure précision.  
 
Après la définition du maillage, nous avons définit les limites et la charge exercée sur la 
membrane (Figures 4.4 et 4.5). Le diaphragme (PDMS) a été fixé sur sa bordure et la force 
électromagnétique du moteur (0.09 N) est exercée sur une surface (S) où l’aimant est collé au 
centre du diaphragme (le rayon de l’aimant du moteur utilisé est de 3mm).  
 
 




Figure 4.5: Limites et charges provoquées par le support fixe du diaphragme. 
 
Cette force (F) est substituée par la pression (P) en utilisant l’équation P= F/S. La pression 




La déflexion obtenue de la membrane d’épaisseur 420 m est de 1 mm (Figure 4.6). Cette 
déflexion est bien évidement supposée être provoquée par le micromoteur. Le but de ce 
mouvement est de contrôler la fermeture et l’ouverture des microvalves passives pour achever 
l’aspiration et le pompage des médicaments.  
On peut voir sur la Figure 4.7 le tenseur des contraintes (Principal stress) du diaphragme 
PDMS. Cette représentation est utilisée en mécanique des milieux continus pour caractériser la 
contrainte. À cause des forces extérieures appliquées, il existe plusieurs forces internes qui 
agissent dans le milieu déformable (diaphragme PDMS). Comme ces forces intérieures sont 
définies pour chaque surface coupant le milieu (diaphragme), le tenseur des contraintes est défini 




Figure 4.6: Déformation simulée de la membrane PDMS. 
 
 
D’après la figure 4.7, nous constatons que le tenseur des contraintes est maximal dans le 
sens positif sur les bords supérieurs, ce qui entraine un maximum d’efforts intérieurs exercés sur 
les portions déformées de la membrane due au support de la membrane.  
 
En plus, ce tenseur est maximum mais dans le sens négatif sur les bords d’en bas, à cause 
aussi du maximum dans les efforts intérieurs entre les portions déformées dans cette portion de la 
membrane et ce à cause de la présence du support collé aux bords de la membrane aussi. De plus,  
 






Figure 4.8: Simulation de la déformation du matériau PDMS (elastic strain). 
 
le tenseur des contraintes présente un minimum au milieu de la membrane indiquant un minimum 
dans les efforts intérieurs. 
Nous avons aussi simulé la déformation des matériaux élastiques (Elastic strain). C’est la 
description de la manière dont se déforment les pièces et les objets quand ils sont soumis à une 
force appliquée de l’extérieur. Cela est important pour vérifier le côté sécurité de la conception. 
 
La figure 4.8 expose la déformation de la membrane de PDMS. La déformation d’un 
matériau élastique dépend de sa nature et de la forme de l’objet qui exerce la force. Nous  
constatons d’après la figure 4.8 qu’au milieu de la membrane, nous avons le maximum de 
déformation tandis qu’aux bords on a le minimum de déformation. Ceci est bien logique car la 
force magnétique est appliquée au milieu de la membrane et les bords de la membrane sont fixés 
grâce à la présence du support. 
 
4.4 Assemblage du système 
 
Le prototype du système de pompage est formé d'une chambre cylindrique de diamètre 9,6 
mm munie de deux orifices (un pour aspirer le fluide et un autre pour le refouler) intégrant 
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chacun un clapet anti-retour (valve unidirectionnelle). Cette chambre cylindrique est chapeauté 
par la membrane de silicone d'épaisseur 400 µm que nous avons conçue (Figure 4.9 (a, b)).  
(a) (b)
 
Figure 4.9: (a) Moule de fabrication de la membrane, (b) Membrane PDMS résultante. 
 
Afin d'accélérer la mise en œuvre d'un système complet, deux micropompes ont été 
utilisées, la première est fabriquée d’aluminium et regroupe une membrane de PDMS, un moteur 
à courant continu et deux valves unidirectionnelles (Smart products, standard series 100, #111) 
(Figure 4.10).  
6 mm
 
Figure 4.10: (a) Prototype d’une micropompe fabriquée en aluminium, (b) Micromoteur a courant 
continu utilisé (aimant et bobine), (c)  Valves unidirectionnelles. 
66 
 
Dans la deuxième micropompe, on utilise seulement les valves unidirectionnelles d’une 
micropompe (base company) avec la même membrane PDMS et le moteur  à courant continu 
pour un débit plus précis (Figure 4.11).  
 
Figure 4.11: Prototype de la deuxième micropompe assemblée. 
 
L’aimant permanent du micromoteur a été collé sur le centre de la membrane. Ainsi en se 
déplaçant, il provoque la déflexion de la membrane et donc le pompage du fluide comme nous 
l'avons illustré dans le chapitre précédent. 
 
Les différents modules et composants formant le contrôleur de la micropompe ont été 
regroupés sur un circuit imprimé à quatre couches. Cela a permis d'obtenir une carte de 
commande compacte et peu encombrante. Cette dernière a été connectée à une source d’énergie 
(Figure 4.12).  
Les données de configuration et de sélection des signaux servant à commander le système 
de pompage et son mode de fonctionnement sont transmises à travers un module Bluetooth. Ces 
données sont destinées au microcontrôleur pour initialiser les paramètres de fonctionnement de 








Figure 4.12: Photographie du circuit imprimée du système de commande de la micropompe. 
 
4.5 Résultats expérimentaux 
 
Le prototype complété a été monté en position et la buse d’aspiration de la pompe (entrée 
de pompage) a été connectée à un tube de silicone. L’autre extrémité du tube est déposée dans 
l’eau distillée. L’apparition d’une crise épileptique a été simulée par une impulsion générée pour 
démarrer la micropompe.  
 
Impulsion simulant une 
crise épileptique












Figure 4.13: Résultats expérimentaux du système: l’impulsion, simulant la détection d’une crise, 







Figure 4.14: Test du pompage du liquide: (a) début du pompage, (b) la génération de la première 
goutte d’eau, (c) la goutte s’agrandit et (d) la phase d’injection. 
 
L’impulsion générée pour simuler une crise a provoquée la génération des signaux de 
contrôle définissant la période de l’activation du système en entier (T2). Ce signal définit aussi la 
fréquence d’activation du micromoteur attaché au diaphragme de micropompe (Figure 4.13).  
Nous constatons sur cette figure que le système est sorti de sa veille et le moteur a 
commencé à osciller véhiculant le liquide à travers la micropompe. Comme prévu, le système de 
pompage a délivré la dose de fluide programmée et s’est remis en veille à la fin du pompage 
(Figure 4.14). 
 
La consommation énergétique sous une tension de 5 V du système complet (pompage et 
commandes) est de 3,34 mA en veille et 40 mA en opération. La consommation de la carte de 
contrôle est de 3,32 mA en veille et 3.72 mA en mode actif. La consommation du moteur et de 
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son étage de sortie est de 0,2 nA en veille et environ 37 mA en mode actif. Les caractéristiques 
électriques du système sont résumées dans le tableau 4.1 et sont comparées à celles prélevées 
suite à une expérimentation avec une pompe commerciale piézoélectrique en utilisant le même 
circuit de contrôle (Puisqu’on a fait une comparaison entre ces deux types des micropompes). 
 
Tableau 4.1: Comparaison de la consommation d’énergie de la micropompe électromagnétique 








Mode d’opération veille active Veille Active 
Contrôle (mA) 3.5  4.4  3.32  3.72  
Étage de sortie (mA) 0.0002  65  0.0002 37  
Total (mA) 3.5002 69.4  3.3202  40.72  
 
Grâce à sa structure en PDMS, la membrane de la pompe est capable de vibrer sous un 
intervalle de fréquence d'actionnement entre 85 et 175 Hz.  
 
 
Figure 4.15: Débit de la micropompe mesuré sous une tension contrôlée par le CNA (3, 4 et 5 V)  





















Débit (ml/min) à 5 V 
Débit (ml/min) à 4 V 
Débit (ml/min) à 3 V 
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Cet intervalle de fréquence est admissible par la micropompe et du au temps de réponse du 
moteur sous la tension que nous utilisons. Le débit maximal qui a été atteint est de 2,9 ml par 
minute dans le cas où toutes les entrées du CNA sont au niveau logique haut et sous une 
fréquence d'actionnement de 143 Hz. (Figure 4.15).  
 
Ce débit atteint sa valeur maximale à la fréquence 143Hz. Il est de 2.9 ml/min. Ce débit se 
diminue quand la fréquence d’actionnement est supérieure ou inferieure à 143Hz pour atteindre 
0.205 ml/min (à 5V, 175 Hz) et 0.23 ml/min (à 5V, 85 Hz). Ce débit a pu aussi être varié en 
changeant le courant d'alimentation de la pompe grâce au CNA piloté par le microcontrôleur. 
 
En mesurant le débit durant une minute à une fréquence de 143 Hz sous un intervalle de 
tension d’entrée entre 4 et 5 V, on trouve que le débit de la micropompe est constant (Figure 
4.16). L’axe du temps sur cette figure représente la période de l’activation du système en entier 
(T2). 
 
Figure 4.16: Débit de la micropompe proposée mesuré durant une minute sous un intervalle de 



















Débit (ml/min) à 5 V = 
2.86  
Débit (ml/min) à 4.5V = 
2.205 




4.6 Interprétation des résultats 
 
Les résultats obtenus sont encourageants, le système permet de recevoir les paramètres 
d’opération. Le débit de pompage et le délai avant sa remise en veille peuvent être changés. Il 
peut être couplé avec le module de détection de crise et génère la quantité de médicaments 
programmés.  
 
L’utilisation de la membrane en silicone PDMS lui a conféré une grande élasticité ce qui a 
permis d'atteindre des débits de l'ordre du millilitre par minute. Comparé à un système de 
pompage du commerce, le système que nous proposons permet de réaliser une économie de la 
consommation énergétique.  
 
Cependant la consommation de la carte de contrôle ne chute pas considérablement quand 
cette dernière est mise en veille. Cela est dû au module Bluetooth faisant partie de la carte. En 
effet, la radio de ce dernier est en fonctionnement continu pour permettre la connexion à tout 
moment. De plus, l’utilisation de la version 2.1 EDR du protocole ne permet pas de réduire la 
consommation lorsque le circuit attend pour se connecter. L'usage d'un protocole de 
communication basse puissance comme le Bluetooth quatre permettrait de réduire énormément la 
consommation en mode de veille.  
 
Soulignons que les composants électroniques utilisés peuvent fonctionner sous une tension 
variant entre 2 et 6 V, ce qui offre plusieurs choix de sources d’énergie, comme l’accumulateur à  
la base de lithium ou de nickel. 
 
4.7 Durée de vie de la pile 
 
Cette pile a une capacité de 2000 mAH. L’autonomie du système a été estimée comme suit:  
 
Le niveau d’energie (Eb) de cette pile serait: 
Eb = 4.8V*2000 mAH = 9600 mwH. 
     = 34560000 mws. 
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     = 34560 joules. 
 
Le système en entier consomme en mode actif environ 40 mA (source d’alimentation 4.8 
volts). Supposons que chaque jour, la période de traitement prend 10 secondes, la consommation 
d’énergie pendant la période d’activation T1 (Es) serait:  
 
En mode active (T1 = 10 secondes): 
EST1 =  4.8 V * 40 mA * 10 sec = 1920 mj. 
 
Cependant, en mode veille le système consomme un courant de 3.32 mA. Ceci donne un niveau 
d’énergie ESV de : 
ESV = 4.8 V * 3.32 mA * (24 heures – 10 sec) = 1376.71 joules. 
 
La consommation quotidienne totale du système est représentée par EST :  
EST = EST1 + ESV = 1378,63 joules. 
 
Si le patient a besoin d’une injection quotidienne, la durée de vie de cette pile serait de  25 
jours environ. Ce rendement  est très court à cause du module sans fil (Bluetooth) qui doit rester 
actif pour recevoir les commandes.  
 
4.8 Nettoyage de tubes 
 
Dans ce système implantable que nous proposons, nous devons prévoir un mécanisme de 
nettoyage des tubes servant au passage des médicaments coordonnées par la micropompe. Un tel 
nettoyage doit se faire aussitôt que possible après l’injection des médicaments. Nous suggérons 
d’utiliser un liquide de nettoyage basé sur une solution physiologique composée de chlorure de 
sodium (NaCl 0.9%) dilué dans l’eau distillée (9 g/l). 
 
Cette solution est isotonique au sang, sa concentration moléculaire est similaire au plasma 
sanguin (sa concentration en sel est identique à celle du corps humain). Donc, elle ne présente pas 




Quant au déroulement de nettoyage, plusieurs stratégies pourraient être utilisées: 
 
1) Option 1 :  
 
Dès que l’injection des médicaments s’achève, on peut faire une aspiration dans le sens 
inverse pour retourner les médicaments qui sont restés dans les tubes vers le réservoir externe. 
Cependant, l’utilisation du pompage inverse après l’injection est à éviter car: 
- Une aspiration dans le sens inverse peut causer des dommages aux tissus du 
cerveau vu que le liquide cérébro-spinal (CSF) qui protège le cerveau pourrait être 
aspiré avec les médicaments. Cette option n’est possible dans notre cas, vu que 
nos valves sont unidirectionnelles.  
 
 
2) Option 2 :  
 
Une autre solution consisterait à placer la microvalve unidirectionnelle dédiée pour pomper 
des médicaments directement sur le lieu cible où on applique les traitements. Dans ce cas, on ne 
risque plus de faire face au problème de nettoyage comme on n’a plus de tubes contenant des 
médicaments entre la valve et la zone affectée.  
 
3) Option 3 :  
 
Il est aussi possible d’envisager que chaque injection regroupe plusieurs solutions: les 
médicaments, de l’air et du chlorure de sodium (NaCl). L’air sert à séparer les 2 liquides (les 
médicaments et le NaCl).  
 
L’injection des médicaments se fait à chaque période de traitement. Ensuite, le NaCl sert à 
nettoyer les canaux du passage des médicaments (par exemple [5μl (médicament) +1μl (air) 
+10μl (NaCl)]). Ces quantités sont contrôlées et chargées dans un réservoir hélicoïdal externe en 
utilisant une pompe à seringue.  
 
Un réservoir hélicoïdal miniaturisé est adéquat pour l’implémentation à cause de sa forme 
qui nous permet de stocker  plusieurs doses du traitement sur une petite surface. 
74 
 
4.9 Biocompatibilité des matériaux 
 
Au stade de prototype miniaturisé final, la micropompe devrait être usinée en Titane ou en 
acier inoxydable pour la biocompatibilité avec le corps humain. Le Titane ne se corrode pas avec 
le temps dans le corps, alors que l’acier inoxydable est généralement utilisé pour des implants 
temporaires seulement car il est difficile de procurer du métal pure, ainsi qu’il est moins résistant 
à la corrosion. 
 
Ainsi, si on voudrait utiliser l’acier inoxydable tout en assurant sa protection contre la 
corrosion et permettre ainsi son utilisation à long terme. Il faudrait envelopper la micropompe 


















CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 
 
Dans ce mémoire nous avons présenté un prototype expérimental d’un système d’injection 
de médicaments chez les patients souffrants épileptiques. Ce système est destiné à être implanté 
dans la boite crânienne directement sur la dura. Son rôle est d’appliquer localement une 
médication dans la zone épileptogène de l’encéphale.   
 
Grâce à un circuit développé au sein du laboratoire Polystim, notre prototype est capable de 
détecter l’apparition d’une crise épileptique à partir des signaux icEEG du patient. Une fois la 
naissance de la crise confirmée, un dispositif de micropompage s’enclenche et livre une dose 
prédéfinie des médicaments. 
 
Le système de pompage est un système personnalisé qui a été conçu et réalisé spécialement 
pour notre prototype. Employant un actionneur électromagnétique et une membrane En silicone 
PDMS de haute flexibilité, le dispositif de pompage a une précision chiffrée en microlitres et des 
débits atteignant les 2.9 ml/min.  
 
L’électronique de commande du prototype a été réalisée avec un nombre très réduit de 
composants. Elle intègre un circuit de contrôle flexible et un module de communication 
Bluetooth. La personnalisation du système de pompage, l’emploi judicieux des composants et la 
possibilité de communication avec le dispositif augmentent la flexibilité, la sureté de 
fonctionnement et l’autonomie du système.  
 
Comparé à des systèmes similaires trouvés dans la littérature, le dispositif proposé dans ce 
mémoire présente une consommation énergétique réduite et une possibilité de reconfiguration de 
la dose de traitement à injecter. Cela présente un avantage vu que la médication contre l’épilepsie 
diffère d’une personne à un autre et peut être modifié dans certaines situations. 
 
A ce stade de développement, notre système demeure volumineux et non destiné à être 
implanté. Dans les travaux futurs, d’autres travaux de miniaturisation devront être entamés en vue 
de  réduire la taille de la pompe, intégrer la logique de commande et substituer le module de 
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communication Bluetooth par un autre module employant un protocole de communication 
biomédical à faible consommation. 
 
Cependant les tests réalisés sont encourageants et confirment le fait que les dispositifs 
médicaux implantables constituent une alternative intéressante pour les méthodes de traitement 
conventionnelles présentant des effets secondaires et ne sont pas nécessairement efficaces. 
Ciblant la pathologie et employant des systèmes intelligents communicants, un implant médical 
est en effet bien plus qu’un simple moyen de traitement. 
Quant aux recommandations pour poursuivre les travaux dans ce domaine, d'une part nous 
recommandons de se servir d’une technologie mixte, MEMS et CMOS, pour construire une 
micropompe miniaturisée davantage et pouvant résider sur la même puce que le détecteur de 
crises épileptiques, le réservoir de médicaments peut être séparé. D'autre part, nous avons utilisé 
un microcontrôleur en prévision de flexibilité, mais ce dernier n’a pas été pleinement exploité, 
nous avons plutôt donné la priorité à la mise en œuvre de la micropompe. Cependant, nous 
recommandons d'utiliser ce microcontrôleur pour commander divers capteurs et acquérir certains 
paramètres importants pour augmenter la qualité du traitement. À titre d’exemple, il serait 
important de surveiller la température, la glycémie et le pH du sang. Ces mesures permettent de 
surveiller l’environnement durant la surveillance de crises épileptiques et injection de 
médicaments. Elles pourront être transmises vers l’extérieur pour traitement subséquent et 
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Abstract— In this paper, we present a responsive drug delivery system (DDS) that is capable of 
directly injecting antiepileptic drugs at electrographic seizure onset. This may result in better 
controlling the epileptic seizures. This miniaturized prototype consists of a preamplifier, a seizure 
detector, a micro-pump unit and a wireless control module; however in this paper we will only focus 
on micropump prototype. The proposed micropump is composed of a deflectable membrane which 
is made of polydimethylsiloxane (PDMS). An electromagnetic method is used to actuate the PDMS 
membrane in a frequency of 143 Hz in order to provide a maximum flow rate of 2.9 ml/min. The 
experimental results demonstrate a high accuracy and low power dissipation suitable for 
implantable responsive drug delivery.  
Index Terms—Epilepsy, drug delivery system, low-power consumption, electromagnetic micropump, 
polydimethylsiloxane. 
1. INTRODUCTION: 
          Approximately 50 million people worldwide are suffering from epilepsy, many of whom 
are refractory to treatment, drug resistant or not good candidates for surgical option. Recurrent 
seizures in epilepsy can lead to brain damage and permanent consequences depending on the 
location of the seizure focus in the brain. Despite some success with antiepileptic drugs, recurrent 
seizures are still associated with high morbidity and mortality, and conventional therapies have 
proven ineffective. The direct DDS became an attractive alternative implantable device therapy 
using micropump to locally deliver drug [1-3]. Most reported micropumps include a motion 
diaphragm such as a PDMS membrane deflected by heating and/or electromagnetic effects [4-6]. 
In this paper, we propose a responsive focal DDS using an electromagnetic method. This system 
operates in a power saving mode to reduce the power consumption, maximize the battery life and 
consequently  
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Fig.1. Illustration of an implantable embedded drug delivery system consisting of a seizure detector and an 
micropump system. 
 
avoid heat dissipation. In the remaining sections of this paper, we will discuss the related 
components of the proposed DDS in the next section. The micropump system’ design and 
experimental results are discussed in section III and IV. These sections are followed by a 
conclusion in section V. 
 
2. RELATED WORKS: 
 
The proposed responsive DDS is composed of two parts: a seizure detector and an 
embedded DDS as shown in Fig. 1. The detector contains a preamplifier and a signal processor. 
The neural signals are recorded by an intra-cortical electroencephalograph (icEEG) acquisition 
system. The dedicated DDS is activated when the seizure detector send a feedback to micropump 
system. A chopper stabilized preamplifier along with demodulator and low-pass filter are the 
main components of a seizure detector as we reported it in [7]. This device was validated using 
icEEG recordings of 3 drug-resistant patients (age: 24 - 35). Each patient had an average of 5 
seizures. The patients were surveyed and controlled for 2 weeks of icEEG recording. As the 
follow up of this project, we focus on the design and implementation of an embedded DDS 
prototype consisting of a micropump and a microelectronic control module. The preliminary 
results are demonstrated and discussed in this paper in order to prove the main concept for the 
development of an implantable version of the proposed embedded DDS. 
  
3. MICROPUMP SYSTEM: 
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The proposed electromagnetic micropump device is intended to inject the medication fluid 
very fast at the seizure onset. This system consists of a microelectronic control system and an 
electromagnetic micropump.  
 
A. Micropump System 
 
The micropump consists of one chamber and a pair of one-way passive valves - suction and 
pumping valves (Fig. 2a). A flexible membrane (MEM) fabricated from PDMS plays the role of 
a diaphragm which is deflected under a force load. This deflection causes a volume change in the 
chamber of the micropump due to the pressure difference. In this case, the fluid enters (Fig. 2b) 
and exists (Fig. 2c) in each membrane deflection cycle. Indeed the up-down movement of 
cylindrical magnetic moving part (MMP) bonded on the membrane diaphragm causes this 
deflection. This cylindrical part is forced by an electromagnetic field (B) generated with coil 
under an electrical current (I). 
 Deflection Modeling  
 
         The deflection of PDMS membrane is a function of several parameters including the 
thickness of the membrane, the physical properties of PDMS, the magnetic field, the physical 
dimensions of chamber and even the micro-valve characteristics, however, in this study we 
emphasis on the membrane properties. Herein we use SYLGURD® 184 Silicone Elastomer for 
the preparation of membrane.  
 
Fig. 2. Schematic of the proposed electromagnetic pump. (a) Close mode, (b) suction mode and (c) pumping mode. 
(MEM: membrane, MMP: Magnetic moving part, I: Electrical current, B: Magnetic field.) 
 
This polymer was selected due to its excellent physical properties (i.e. an elastic modulus of E = 
2.6 MPa, a Poisson’s ratio of ν = 0.49 and a yield strength of σy = 20 kPa) and biological 
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compatibility. The displacement of the diaphragm can be simulated using finite element based 
software (e.g. ANSYS 13 workbench, static structural).  As shown in Fig. 3, the displacement of 
circular membrane (Radius = a) is due to a uniform load (Force= F) applied in the central part of 
membrane (Radius = b) with a thickness equal h. Based on these simulation results we expect 
1mm deflection where a, b and h are equal to 4.8mm, 3mm and 420 m respectively and the 
applied F is equal to 0.09 N as well. 
  
(a)                                                (b) 
Fig. 3: Membrane deflection modeling (a) position of the magnet on the PDMS diaphragm, and (b) Ansis simulation 
results. 
 
The same procedure can be performed in order to find the optimum value of h, a, b and F for the 
maximum deflection in different physical conditions in the future work.  
 
B. Embedded system  
 
An embedded system is designed and implemented to control the micropump flow. As seen 
in Figure 4, this system consists of a microcontroller, a digital to analog convertor (DAC), a  
 
Fig. 4. Embedded System including a microcontroller and DAC for the programming and control of micropump (M). 
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Bluetooth module and further digital and analog components. In this circuit the serial data (Tx) is 
transferred from Bluetooth that is communicating with the microcontroller using a serial interface 
(UART) protocol. Microcontroller also selects (B0-B4) the required frequencies (W, T) using a 
12 bit counter as well as two multiplexers (MUXs). In this design, microcontroller and DAC 
devices are PIC16F877A and AD5330 respectively. The Data port (D0, D2, ... D7) of the 
microcontroller (8 bits) is connected to the data port of DAC (8 bits). The Port B of 
microcontroller is also used to control the two MUXs. This controller operates in two standby 
and active modes. 
4. RESULTS AND DISCUSSIONS 
A. Implementation Results 
 
In this section the preliminary results of micropump fabrication and tests are described. 
Microelectronic control system - A four-layer printed circuit board (PCB) were designed and 
implemented (AP circuits Inc. Alberta) to create a miniaturized board. Thereafter the discrete 
devices including microcontroller and DAC were assembled on this PCB (Fig. 5a). The electrical 
functionality of the microelectronic interface tested to validate the functionality of the proposed 
control system.  
Micropump- A PDMS membrane (h =400 m) is developed using a low complexity set-up 
including spin-coater and hot plate (Fig. 5b). In order to rapidly prove the concept, the 
mechanical and electromagnetic parts of micropump were provided from other commercially 
available components. The micro-pump chamber (Fig. 5b, bottom side) integrated with two 
valves was separated from another device with part number MBP1303BD (Microbase technology 
corporation Inc.) and the electromagnetic parts including the moving  magnet attached to the 
membrane along with  solenoid  (Fig. 5b, top) were separated from a electromotor with the part 
number of LVCM - 013-013-02 (Moticont Company Inc).  
B. Test Results 
 
As expected, the system is running and the linear motor began to oscillate conveying water 
through the pump. Indeed, the pumping system is programmed to deliver a certain dose of fluid 
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and the system returns to standby at the end of pumping cycle. The current consumption in the 
sleep mode is equal to 3.34 mA (Power supply =5 V), and in the active mode is about 40 mA. 
The corresponding power consumption is equal to 0.2 mW in the sleep mode.  
(a) (c)(b)
 
Fig. 5. Prototype implementation results and measurement set-up: (a) Top and Bottom view of the microelectronic 
control system of the electromagnetic micro pump, (b) the PDMS diaphragm; the micromotor (coil) used and the 
magnet along with valves and (c) the measurement set-up using a rapid prototyping method. 
The electrical characteristics of the system are summarized in Table I and they are compared to 
those taken after an experimental result with a commercial piezoelectric micropump. The PDMS 
membrane is driven under a range of actuating frequencies between 85 Hz and 175 Hz. This 
results in a maximum flow rate of 2.9 ml/min.  
(a) (b)
 
Fig. 6. Flow rate measurement results of electromagnetic micropump over (a) frequency and (b) time. 
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As seen in Fig. 6a, at frequency = 143 Hz the flow rate is high. In fact, the flow rate is a function 
of frequency and the amplitude of applied voltage on micropump. It results in a maximum flow 
of 2.076 ml/min (4 V/143 Hz) and minimum value of 0.986 ml/min (3 V/143 Hz). By measuring 
the flow rate for one minute at the frequency of 143 Hz and a voltage range between 4 to 5 V, it 
is found that the rate of the micropump is approximately linear (Fig. 6b). 
 
5. CONCLUSION 
In this paper, we have presented a micropump system. The required drug can be delivered 
upon seizure is detected. The micro-pump system as well as microelectronic control system was 
designed, implemented and tested successfully. In this work we developed a micropump 
prototype which can be further miniaturized using integrated circuit technologies as well as the 
microfabrication methods. As the next step of this work, we aim to develop a tiny version of the 
current micro-pumping method for the implantable drug delivery purposes. 
Table 1: Power consumption of the responsive drug delivery system. 
 
Power consumption of micropumps 
Commercial (Piezoelectric) Electromagnetic (This Work) 
Mode (mA) Sleep Active Sleep Active 
 
Control 3.5 4.4 3.32 3.72 
Output 0.02 65 0.02 37.2 
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